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Les anévrismes de l’aorte thoracique ascendante (AATA) représentent un problème de
santé publique majeur qui a une incidence d’environ 5 cas pour 100 000 personnes et
qui a un taux de mortalité compris entre 97% et 100% en cas de rupture (Johansson
et al., 1995).
Le traitement le plus efficace de cette pathologie est l’intervention chirurgicale qui per-
met de remplacer l’AATA par une prothèse synthétique. Actuellement, les principaux
critères d’intervention chirurgicale sont basés sur la morphologie de l’anévrisme comme
par exemple le diamètre et/ou le taux de croissance annuelle. Cela implique certaines
difficultés pour évaluer correctement le risque de rupture de l’anévrisme de manière
personnalisée.
De nouveaux critères d’intervention basés sur les propriétés mécaniques des anévrismes
sont nécessaires afin de compléter ceux utilisés actuellement. De cette manière, les chi-
rurgiens auront plus d’éléments à leur disposition pour décider si le risque d’intervention
chirurgical pour un patient particulier est plus grand ou plus faible que le risque de laisser
en place l’anévrisme.
Le développement de simulations numériques est un des moyens les plus prometteurs
aujourd’hui afin de prédire le comportement de tissus artériels. Actuellement, il n’existe
pas de simulations numériques permettant de décrire de manière fiable l’évolution des
anévrismes. Le principal obstacle au développement de ces simulations est le manque de
valeurs expérimentales pertinentes pour alimenter en paramètres les modèles de com-
portement qui régissent ces simulations numériques.
L’objectif de cette thèse est de caractériser le comportement des échantillons d’AATA
par des essais mécaniques de gonflement couplés à un système de stéréo corrélation
d’images (SCI) permettant de faire des mesures de champs. La finalité est de comprendre
le développement et le mode de rupture des AATA.
Ces travaux de thèse ont été effectués sous l’encadrement du Professeur Stéphane Avril
et le co-encadrement de Pierre Badel du Centre Ingénierie et Santé de l’Ecole Nationale
Supérieure des Mines de Saint-Etienne, ainsi que sous l’encadrement du Professeur Jean-
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Pierre Favre du service de chirurgie cardiovasculaire du Centre Hospitalier Universitaire
de Saint-Etienne.
Le chapitre 1 de cette thèse permet de décrire à la fois le contexte médical et le point de
vue du mécanicien sur différents aspects du système vasculaire, les caractéristiques géné-
rales des artères et des diverses pathologies artérielles et plus précisément la description
des AATA. A la fin de ce chapitre nous parlons des principaux essais mécaniques utilisés
pour la caractérisation in vitro des anévrismes.
Le chapitre 2 décrit en détail l’essai mécanique et la mise en place expérimentale em-
ployés tout au long de cette thèse. Dans ce chapitre sont également décrites les trois
méthodes qui ont été développées afin de caractériser mécaniquement des échantillons
d’AATA. Ces trois méthodes sont : la méthode GAM (global analysis method), la mé-
thode LAM (local analysis method) et la méthode LIM (local identification method).
Le chapitre 3 est une étude dans laquelle nous avons utilisé une quinzaine d’échantillons
d’AATA pour appliquer la méthode GAM afin de quantifier la contrainte à rupture des
échantillons.
Le chapitre 4 est une étude dans laquelle nous avons utilisé la méthode LAM afin de
calculer la distribution de contraintes de manière locale ou ponctuelle sur la surface
des échantillons d’AATA. Les mêmes échantillons utilisés dans le chapitre 3 (méthode
GAM) sont cette fois utilisés pour appliquer la méthode LAM. Cela permet de comparer
les résultats obtenus par les deux méthodes et de comprendre que la rupture peut être
précédée par des endommagements dans la paroi des échantillons.
Le chapitre 5 est une étude qui représente l’aboutissement du travail réalisé pendant
cette thèse par le développement de la méthode LIM. Cette méthode est appliquée à un
total de 54 échantillons aortiques. Les résultats montrent une grande hétérogénéité des
propriétés mécaniques des échantillons aortiques et permettent de comprendre locale-
ment le développement de la rupture.
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1.1. Le système vasculaire et les artères
1.1.1. Description générale du système
Le système vasculaire est composé d’une série continue de vaisseaux sanguins qui se
ramifient dans tout l’organisme et par lesquels il existe une circulation constante de
flux sanguin (Figure 1.1). Ce flux est important car il amène les nutriments ainsi que
l’oxygène aux tissus et en échange il récupère les déchets cellulaires. Dans ce circuit de
vaisseaux, on retrouve la pompe musculaire creuse qui est le cœur ; celui-ci bat tout au
long de la vie pour distribuer le sang partout dans le corps. Il est capable d’envoyer
cinq litres de sang par minute en situation de repos et jusqu’à 35 litres par minute en
situation d’exercice intense (Guyton et Hall, 2006).
L’origine du système cardiovasculaire remonte à la troisième semaine de la grossesse
quand l’embryon n’est plus capable de se nourrir uniquement par diffusion. Le système
cardiovasculaire n’est pas le premier système qui apparaît chez l’embryon, mais il atteint
son état fonctionnel beaucoup plus tôt que les autres. Il doit réaliser son travail étant
encore dans un état primitif de développement (Langman et Sadler, 2004).
Figure 1.1.: Système vasculaire composé du réseau veineux et artériel
(http ://www.interactive-biology.com)
Au fur et à mesure que l’embryon grandit, le système cardiovasculaire doit s’adapter à
cette croissance et aux changements qui ont lieu dans les autres systèmes de l’organisme.
Alors que le cœur travaille sans arrêt, il doit grandir et se différencier d’un simple tube
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jusqu’à former un organe complexe de quatre chambres et quatre valves. Au début les
artères et les veines sont simplement des tubes endothéliaux, et elles ne peuvent pas se
distinguer histologiquement les unes des autres. Les caractéristiques finales du système
vasculaire sont déterminées génétiquement. Cependant, les variations génétiques sont
très fréquentes et elles peuvent produire des modifications locales qui provoquent un
développement vasculaire anormal.
La circulation sanguine permet de fournir à l’organisme l’oxygène et les nutriments dont
il a besoin. Pour cela, les veines font revenir le sang et les produits de déchet tissulaire,
sans oxygène et avec du dioxyde de carbone vers le cœur, ensuite le sang est envoyé du
ventricule droite vers les poumons où il obtient de nouveau de l’oxygène et une partie
du dioxyde de carbone est éliminé (Lockhart et Hamilton, 1997).
Le sang purifié est renvoyé dans le corps grâce aux artères, la contraction du ventricule
gauche du cœur provoque l’expulsion du sang vers l’artère de plus grand calibre qu’est
l’aorte. A partir de celle-ci émergent d’autres artères de grand calibre qui se dirigent vers
la tête, les extrémités et les viscères. Les artères se ramifient et réduisent leur calibre
jusqu’à devenir des artérioles qui ensuite se continuent par un réseau des capillaires
(Figure 1.2).
Figure 1.2.: Réseau capillaire (training.seer.cancer.gov).
Dans le réseau capillaire l’oxygène et les éléments nutritifs sont apportés aux tissus, les
produits de déchet sont également absorbés par les capillaires et amenés vers les veinules,
qui vont former des vaisseaux de plus en plus grands jusqu’à atteindre les veines cave
supérieure et inférieure. C’est de cette manière que le circuit systémique est bouclé et
recommence à nouveau.
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1.1.2. Rôle mécanique des artères : onde de pouls et effet
windkessel
Les grandes artères élastiques du corps humain sont localisées près du cœur, elles incluent
l’aorte et ses principales branches. Ces types de vaisseaux contiennent en abondance de
l’élastine dans leurs parois ce qui leur confère des grandes propriétés élastiques, une
capacité importante à emmagasiner le volume d’éjection systolique.
Pendant le cycle cardiaque, l’aorte reçoit environ 100 ml de sang que le cœur envoie à
chaque systole à travers la valve aortique, ce qui est aussi connu comme volume d’éjection
systolique (Valocik et al., 2010). Les capacités d’extensibilité des artères élastiques leur
permettent de supporter le volume d’éjection du cœur lorsque la pression augmente de
80 à 120 mmHg, ce qui correspond respectivement à la pression diastolique et systolique.
Grâce à la distension élastique de l’aorte au moment de la systole, une partie de l’énergie
délivrée est stockée comme énergie potentielle élastique dans la paroi. Au moment de
la diastole la paroi aortique tend alors à restituer cette énergie et retrouver sa position
initiale, ce qui assure le flux sanguin durant cette phase.
L’action de pompage du cœur combinée à l’élasticité 1 de l’aorte constituent le mé-
canisme de conduction du débit sanguin vers la périphérie. Par exemple l’élasticité de
l’aorte lui permet de maintenir le débit sanguin sur toute sa longueur qui est en moyenne
de 1,2 mètres chez l’adulte.
Le phénomène d’extension et de contraction élastique des artères est appelé effet wind-
kessel (Figure 1.3), qui est un mot allemand qui veut dire « chambre d’air » et qui
implique généralement un effet de réservoir élastique. L’effet windkessel aide surtout
à réduire la dépense énergétique du cœur car grâce à cet effet, les artères élastiques
prennent le relais pour la distribution du débit sanguin vers le réseau périphérique dans
le corps (Baselli et al., 2003).
La pression à l’intérieur des artères peut être modifiée en fonction du volume contenu
et des propriétés mécaniques comme la raideur ou l’élasticité de la paroi artérielle. La
paroi artérielle a un comportement non linéaire. Quand l’artère est dans son état le plus
distendu l’extensibilité est faible et la pression commence à augmenter rapidement. A
ce moment tout accroissement volumique provoque une augmentation importante de la
pression. Ce comportement est expliqué par la structure et la composition de l’artère,
abordés en Section 1.1.3 et en Section 1.1.4.
Une fois que le sang arrive à la périphérie, le flux sanguin cesse d’être pulsatile dans
1. Dans l’ensemble de ce chapitre, on utilisera le terme d’élasticité pour designer l’extensibilité des
tissus. Si elle est faible, les déformations que peut atteindre le tissu sont faibles et inversement.
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Figure 1.3.: Effet windkessel dans l’aorte thoracique ascendante. a) et b) pendant la
systole le sang éjecté provoque la distension de l’artère, c) pendant la diastole l’artère
reprend son calibre initial grâce à la contraction élastique.
les artères élastiques pour devenir un flux continu et stable dans le réseau capillaire.
La vitesse du flux pulsatile au niveau de l’aorte thoracique ascendante passe d’environ
1 m/s à une vitesse de flux continu d’environ 0.1 cm/s. Un flux continu, stable et à
une vitesse réduite permettra un meilleur échange de nutriments vers les tissus et de
produits de déchets vers le sang.
Dans la littérature existent différentes manières de modéliser le système cardiovasculaire.
Même si ces modèles ne représentent pas de manière précise la physiologie artérielle, ils
nous permettent d’avoir une bonne idée du fonctionnement du système.
Le modèle le plus couramment utilisé pour étudier le système artérielle et l’effet wind-
kessel est créé en utilisant un circuit électrique (Kalita et Schaefer, 2007; Huang et al.,
2011) qui contient un condensateur et une résistance en parallèle (Figure 1.4). La ten-
sion électrique (U) représente la pression sanguine, le courant électrique (I) représente
le flux sanguin, la résistance électrique (R) représente la résistance du système cardio-
vasculaire, notamment due à la diminution du calibre artériel vers la périphérie, et le
condensateur électrique (C) représente l’effet windkessel.
Le vieillissement et les différentes maladies ont une répercussion directe sur les propriétés
mécaniques des artères et leurs constituants, ce qui a pour conséquence une diminution
de l’effet Windkessel et une augmentation de la pression pulsatile systolique par com-
pensation, définie comme hypertension (Khurana, 2008). De la même manière chez les
patients âgés la pression systolique augmente notamment à cause de la perte d’élasticité,
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Figure 1.4.: L’effet windkessel représenté par un circuit électrique simplifié. Les flèches
fines rouges représentent le flux sanguin pendant la systole, les flèches épaisses vertes
représentent le flux sanguin pendant la diastole.
ce qui peut augmenter considérablement le risque d’insuffisance cardiaque, d’accident
vasculaire cérébral, d’infarctus du myocarde ou d’autres pathologies cardiovasculaires
(Hutchinson, 2008). L’athérosclérose est une accumulation pathologique de lipides, et
de tissu fibreux et calcaire au niveau de l’intima et la média (Kasper et al., 2005). Cette
pathologie provoque la rigidité de l’aorte et diminue sa capacité de réservoir élastique,
ce qui engendre différents troubles cardiovasculaires.
1.1.3. Description du tissu artériel
Les artères sont des vaisseaux sanguins qui permettent la distribution de sang oxygéné
et riche en nutriments du cœur vers les différents tissus de l’organisme. Les artères sont
classées en deux types : musculaires et élastiques. Les artères musculaires sont situées
généralement loin du cœur, elles ont un petit diamètre compris entre 0,1 et 10 mm et
elles contiennent une grande quantité de cellules musculaires lisses. Les artères élastiques
sont situées à proximité du cœur, elles ont un grand diamètre compris entre 10 et 35
mm et elles contiennent une grande quantité d’élastine.
Les différences structurelles entre ces deux types d’artères sont dues à des besoins fonc-
tionnels différents. Les artères musculaires sont riches en innervation sympathique (sys-
tème nerveux autonome) ce qui leur permet de se dilater et de se contracter pour réguler
l’uniformité du flux sanguin dans la circulation périphérique. Les artères élastiques ont
un rôle passif associé à l’effet windkessel (Section 1.1.2), ce qui leur permet de maintenir
le flux sanguin. Par exemple, la distension élastique de l’aorte thoracique est due à la
force avec laquelle le cœur expulse le sang du ventricule gauche. La quantité de tissu dit
élastique (élastine) dans une artère peut indiquer le niveau de pression à laquelle elle
est soumise (Humphrey, 2002).
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Le tissu artériel est constitué principalement de 3 couches concentriques : l’intima, la
média et l’adventice (Figure 1.5).
Figure 1.5.: Schéma de la paroi artérielle qui montre les trois principales couches :
intima, média et adventice. (http ://www.larousse.fr/).
L’intima est la couche la plus interne, c’est une mono couche très fine composée princi-
palement de cellules endothéliales qui sont en contact directe avec le flux sanguin. Ces
cellules sont plates et allongées dans la direction du flux sanguin. La principale fonction
de l’intima est de contenir le sang à l’intérieur des vaisseaux sanguins et de réguler les
échanges des nutriments provenant du sang vers les tissus de l’organisme en jouant ainsi
un rôle de filtre moléculaire. De plus, l’intima permet de réguler la coagulation sanguine
car les cellules endothéliales contiennent un anticoagulant très puissant. La cascade de
la coagulation sera déclenchée si les cellules endothéliales n’assurent plus la protection
luminale (intérieure) de l’artère et que le sang, et plus particulièrement les plaquettes,
entrent en contact et se fixent au collagène de la paroi artérielle.
Intermédiaire entre l’intima et l’adventice, la média est la couche la plus épaisse qui
constitue les deux tiers de l’épaisseur totale de la paroi artérielle. Elle est composée
de plusieurs lames de fibres élastiques mêlées à des cellules musculaires lisses et du
collagène, le support structurel étant assuré par la matrice extracellulaire. Les cellules
musculaires lisses se trouvent incorporées à un réseau extracellulaire de fibres d’élastine
et de collagène. Ce réseau représente entre 12% et 50% du volume des cellules mus-
culaires lisses (Humphrey, 2002) et permet de connecter les différentes cellules entre
elles. L’orientation et la distribution des différents constituants de la média changent
selon sa localisation dans le système vasculaire. L’orientation des cellules musculaires
dans l’artère est généralement hélicoïdale, presque circonférentielle (Rhodin, 1980; Hum-
phrey, 2002). C’est cette orientation circonférentielle des cellules musculaires lisses qui
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permet la contraction ainsi que la modification de l’élasticité et du diamètre luminal des
vaisseaux sanguins par la commande du système nerveux autonome. La relaxation des
cellules musculaires lisses entraîne la vasodilatation ce qui permet de réduire la résistance
vasculaire et d’augmenter localement le flux sanguin à l’endroit où les tissus en auront
le plus besoin. Le processus contraire, la contraction des cellules musculaires lisses, en-
traîne la vasoconstriction qui est un mécanisme important par lequel l’organisme régule
et maintient la pression artérielle.
L’adventice, la couche la plus externe est constituée d’un réseau de collagène, d’élastine,
de vasa vasorum (les vaisseaux des vaisseaux) et des fibroblastes. Les fibroblastes sont
les cellules les plus abondantes du tissu conjonctif, elles sont capables de synthétiser
la matrice extracellulaire et le collagène des tissus. Le collagène sert principalement à
ancrer les vaisseaux sanguins dans les tissus ou structures voisines et donner une stabilité
importante aux vaisseaux. Les fibres de collagène de l’adventice ont une tendance à
s’orienter de manière axiale (Holzapfel et al., 2000) et à rester légèrement ondulées
quand elles sont dans un état de relaxation. Même si l’adventice constitue seulement un
tiers de l’épaisseur totale de la paroi artérielle, elle est capable de limiter fortement sa
distension aiguë, ce qui signifie qu’une fonction principale de cette couche externe est
d’être une gaine de protection pour le vaisseau. Le vasa vasorum est un réseau intra-
mural d’artérioles et capillaires qui desservent la portion la plus externe du vaisseau
quand celui-ci est trop épais pour transporter de l’oxygène et des nutriments depuis la
lumière artérielle.
En synthèse, les trois principales cellules de la paroi artérielle sont les cellules endo-
théliales de l’intima, les cellules musculaires lisses de la média et les fibroblastes de
l’adventice. Ces trois couches sont séparées par des limitantes élastiques internes et
externes, d’environ 50 μm d’épaisseur composées majoritairement de fibres d’élastine.
1.1.4. Propriétés mécaniques générales des artères : élasticité,
anisotropie, remodelage
1.1.4.1. Elasticité
Les artères sont des matériaux composites qui présentent une forte non linéarité entre la
contrainte et la déformation ainsi qu’une grande raideur caractéristique à des pressions
élevées (Holzapfel, 2008). Les deux couches de l’artère les plus importantes mécanique-
ment sont la média et l’adventice (Holzapfel et al., 2000). Dans la média les cellules
musculaires lisses (CML) sont mêlées à un réseau sophistiqué de fibres d’élastine et de
collagène ancrées dans la matrice extracellulaire.
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L’élasticité de la paroi artérielle est déterminée principalement par les composants actifs
(CML) et passifs (élastine et collagène) de la média. Les fibres d’élastine peuvent s’étirer
de plus de 250% de leur longueur initiale et ont un module d’élasticité de 0,6 MPa. De
leur côté, les fibres de collagène ont un module d’élasticité de 500 MPa, donc 1000 fois
plus élevé que celui de l’élastine (Dobrin, 1978). L’adventice est constituée principale-
ment de fibroblastes (renouvellement du collagène), fibrocytes (fibroblastes au repos) et
du collagène arrangé dans des faisceaux épais.
Les contributions du collagène et de l’élastine ont été étudiées individuellement par
Roach et Burton (1957) en dégradant chimiquement l’élastine et le collagène d’artères
iliaques humaines et en comparant leurs réponses à celle de la paroi artérielle intacte.
La raideur initiale de la paroi artérielle montre une évolution similaire à celle de la
contribution individuelle de l’élastine. A ce moment très peu de chargement produit
une grande extension du tissu. De l’autre côté, la pente finale de la courbe de traction
de la paroi artérielle est similaire à celle de la courbe de la contribution individuelle du
collagène (Figure 1.6). La courbe contrainte-déformation des artères est donc un mélange
entre la réponse de l’élastine et celle du collagène. La Figure 1.6a montre toutefois qu’il
ne s’agit que d’une simple addition de deux contributions. Plus la pression sanguine est
en augmentation, plus l’artère fait passer le relai des composants de l’élastine vers les
composants de collagène afin de supporter la charge.
Figure 1.6.: a) Courbe contrainte-déformation dans une artère saine comparé avec une
contenant que du collagène et autre contenant que de l’élastine (Roach et Burton,
1957), b) Recrutement des fibres de collagène depuis l’étape 1 à la 3 pendant la
sollicitation mécanique de l’artère (Raghavan et al., 1996).
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Ce phénomène de recrutement progressif des fibres a été étudié aussi par Wolinsky et
Glagov (1964). En utilisant la microscopie électronique pour observer des aortes de lapins
sous différentes pressions, ils ont pu constater que la paroi artérielle se comporte, selon
eux, comme un « matériau biphasique », où l’élastine et les fibrilles élastiques supportent
la contrainte à une très faible pression. Ensuite, à une pression physiologique et au-delà,
le support structural se fait par des fibres de collagène.
Figure 1.7.: Reconstruction 3D de l’orientation et forme des fibres de collagène utili-
sant la microscopie confocale (Rezakhaniha et al., 2011).
Selon leur localisation dans la paroi artérielle, certaines fibres de collagène peuvent main-
tenir une configuration ondulée (Figure 1.7) ce qui leur permet de prendre le relais du
soutien structurel au moment d’une augmentation de la pression sanguine. De plus en
plus de fibres de collagène sont recrutées pour supporter la charge et cela fait augmenter
la raideur globale du tissu (Samila et Carter, 1981). Cela aide à comprendre le compor-
tement non linéaire des artères. Quand la charge est trop importante, la raideur de
l’artère atteint son niveau maximal jusqu’à l’endommagement et finalement la rupture
du tissu.
1.1.4.2. Anisotropie
L’anisotropie est la variation des propriétés mécaniques dépendant de la direction. Dans
le cas contraire, l’isotropie est l’invariance des propriétés mécaniques en fonction de la
direction. L’arrangement des composants structuraux de la paroi comme le collagène
est la principale cause de l’anisotropie des vaisseaux sanguins (Holzapfel, 2008). Cette
anisotropie existe également dans chacune des couches de la paroi artérielle. Les prin-
cipaux composants structuraux qui déterminent l’anisotropie de la paroi artérielle sont
les fibres de collagène. Ces fibres sous tension permettent, entre autres, de maintenir la
fonction et l’intégrité des artères sollicitées mécaniquement.
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En sachant que la média est la plus volumineuse de la paroi artérielle, on peut considérer
que cette couche régit l’orientation globale des principaux composants de la paroi arté-
rielle. La majorité des constituants de la média comme les fibres d’élastine, les fibres de
collagène et les cellules musculaires lisses est orientée dans la direction circonférentielle
de l’artère (Figure 1.8). Ceci a été démontré récemment par O’connell et al. (2008) en
observant des aortes de rat sous microscopie électronique et confocale. Leurs résultats
confirment que l’orientation préférentielle des constituants de la paroi artérielle est dans
la direction circonférentielle, comme plusieurs auteurs ont retrouvé chez l’humain et
chez l’animal (Haskett et al., 2010; Rhodin, 1980; Shadwick, 1999; Wolinsky et Glagov,
1964).
Figure 1.8.: Distribution de l’orientation circonférentielle du collagène, de l’élastine et
des noyaux des cellules musculaires lisses dans la média de l’aorte de rat. (O’Connell
et al., 2008).
Au niveau de chacune des couches de la paroi artérielle, l’orientation de ses éléments
constituants peut varier. Dans la média le réseau de cellules musculaires lisses, en-
tremêlées avec des fibres d’élastine et de collagène a une tendance générale à avoir
une orientation hélicoïdale et presque circonférentielle (Rhodin, 1980; Holzapfel et al.,
2005). Cela lui permet de contrôler le diamètre luminal du vaisseau. Dans l’adventice
l’orientation des fibres de collagène est moins marqué, certains auteurs ont trouvé que
dans cette couche l’orientation se fait de manière axiale (Rhodin, 1980; Holzapfel et al.,
2000) et d’autres auteurs ont trouvé que cette orientation est plus disperse, donc qu’il
n’existe pas d’orientation préférentielle (Holzapfel et al., 2005; Stylianopoulos et Ba-
rocas, 2007). Suivant cette orientation, les fibres de collagène de l’adventice dans un
état de contrainte nulle sont arrangées de manière ondulée, mais une fois que l’artère
commence à être sollicitée mécaniquement, les fibres de collagène sont recrutées et elles
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perdent leur configuration ondulée, adoptant une orientation axiale plus marquée. Ces
fibres de collagène de l’adventice ont un rôle protecteur contre la distension excessive de
la paroi artérielle (Humphrey, 2002).
L’anisotropie des artères a été étudiée une des premières fois dans les travaux de Patel et
Fry (1969) qui ont utilisé différents segments artériels de chien pour étudier la symétrie
élastique des vaisseaux dans les deux directions, axiale et circonférentielle. Ils ont trouvé
que la déformation moyenne dans la direction circonférentielle était plus grande que
dans la direction axiale.
Une fois que l’anisotropie de l’ensemble de la paroi artérielle a été mise en évidence, les
différentes couches composant la paroi ont été étudiées. Demiray et Vito (Demiray et
Vito, 1991) comptent parmi les premiers auteurs à avoir constaté qu’il existe différentes
propriétés mécaniques dans les différentes couches de la paroi artérielle. Ils ont réalisé des
essais de traction uniaxiaux dans les directions circonférentielle et axiale en utilisant des
aortes canines. Plus récemment, Holzapfel et al. (2005) ont utilisé l’intima, la média et
l’adventice de 13 artères coronaires humaines dans des essais de traction uniaxiaux dans
les directions axiale et circonférentielle (Figure 1.9). Les courbes contrainte-déformation
montrent la valeur moyenne obtenue lors de 13 essais. Pour chacune des couches il a été
constaté qu’il existe une grande différence entre la courbe de l’essai dans la direction
axiale (longitudinale) et celle dans la direction circonférentielle. Cette différence très
marquée nous indique une forte anisotropie dans chacune des couches. Pour l’intima et
l’adventice la direction circonférentielle est celle où l’étirement le plus important a été
enregistré, alors que pour la média c’était dans la direction axiale (longitudinale). Dans
la direction axiale comme dans la direction circonférentielle, on peut s’apercevoir que la
média présente la courbe la plus basse.
En raison de la difficulté d’obtenir des tissus d’artères saines, des nombreux chercheurs
ont utilisé des tissus pathologiques comme les anévrismes pour étudier l’orientation des
fibres de collagène dans ces tissus. Plusieurs auteurs ont conclu qu’elles n’ont pas de
véritable orientation, ce qui signifierait que l’anévrisme est un tissu isotrope (Raghavan
et al., 1996; Raghavan et Vorp, 2000; Fung, 1967; Choudhury et al., 2009). Ces résultats
laissent penser que les artères dans un état pathologique comme les anévrismes ont
suivi un remodelage et sont devenues isotropes par rapport aux artères saines qui sont
anisotropes. Ces résultats ont été contestés par d’autres auteurs qui ont trouvé que
l’orientation des fibres de collagène dans les anévrismes était circonférentielle, concluant
que les anévrismes sont des tissus anisotropes (Vorp et al., 2003; Okamoto et al., 2002;
Vande Geest et al., 2006b).
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Figure 1.9.: Courbe contrainte-déformation pour chaque couche de la paroi des artères
coronaires humaines. Les essais dans la direction axiale et circonférentielle montrent
une réponse anisotrope dans chaque couche (Holzapfel et al., 2005).
1.1.4.3. Remodelage et contraintes résiduelles
Le remodelage est un mécanisme par lequel la paroi artérielle organise d’une autre
manière ses éléments constituants pour atteindre une configuration d’équilibre ou d’ho-
méostasie avec son entourage. Le remodelage se fait soit pour des raisons pathologiques
ou des raisons naturelles comme le vieillissement. Il est également possible que pour
atteindre cet équilibre il soit nécessaire de dégrader ou de synthétiser de nouveaux
constituants comme le collagène ou l’élastine pour avoir comme résultat une nouvelle
géométrie ou composition artérielle et ainsi de nouvelles propriétés mécaniques. Les
contraintes les plus importantes qui peuvent avoir une influence sur la paroi artérielle
sont la contrainte circonférentielle générée par la pression sanguine, le cisaillement gé-
néré par le flux sanguin et l’élongation axiale du vaisseau. Les stimulations mécaniques
jouent un rôle essentiel dans la conception de la structure et de la fonction biologique
des tissus. Mécaniquement, l’élément le plus important dans la paroi artérielle est le
collagène. C’est ce qui a motivé de nombreux auteurs à étudier le remodelage de cette
protéine organisée en fibres dans la paroi artérielle.
Zollikofer et al. (1984) ont utilisé la microscopie électronique pour observer ce phénomène
de remodelage dans les artères canines après une distension importante provoquée par
un ballon d’angioplastie. Ils se sont rendu compte que l’intima était hyperplasique et
que la média avait augmenté significativement son contenu de collagène. De son côté
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l’adventice ne présentait aucun changement.
Skalak (1982) a été l’un de premiers à avoir conceptualisé le remodelage ou la croissance
comme un phénomène de grande déformation dans la mécanique des milieux continus.
Pour lui, la croissance ou le remodelage correspondent à une intégration de la croissance
infinitésimale des éléments constituants du matériau. Il a mis en évidence l’existence de
la contrainte résiduelle dans les tissus mous. Peu de temps après, les travaux de Fung
(1983) ont démontré l’existence de contraintes résiduelles dans les parois artérielles.
Les contraintes résiduelles sont présentes dans la paroi vasculaire, ce qui se traduit par
l’existence d’une compression de la partie interne et en même temps d’une tension de
la partie externe de la paroi. En coupant axialement des anneaux d’artères, celles-ci
tendent à s’ouvrir pour libérer la contrainte résiduelle (Figure 1.10).
Figure 1.10.: a) segment artériel intact, b) ouverture du segment artériel lors d’une
coupure radiale (droite) (Fung, 1984).
Depuis les premiers travaux de Bergel (1960) jusqu’à nos jours ce phénomène reste très
étudié pour essayer de le comprendre, principalement parce qu’il a une répercussion
directe dans l’analyse de contrainte de la paroi artérielle et idéalement il devrait être
pris en compte dans l’analyse. Chuong et Fung (1986) ont quantifié cette contrainte en
fonction de l’angle d’ouverture mesuré.
La contrainte résiduelle des vaisseaux sanguins s’explique principalement par différents
phénomènes irréversibles, comme la croissance et le remodelage dus probablement à la
réorientation des fibres de collagène en fonction des principales sollicitations (Driessen
et al., 2003).
En plus des orientations des éléments constituants, la paroi artérielle est remodelée en
fonction de la synthèse et de la dégradation du collagène ou d’autres protéines, ce qui
modifie quantitativement cette protéine. Les fibroblastes sont les cellules les plus abon-
dantes du tissu conjonctif artériel capables de synthétiser du collagène dans la matrice
extracellulaire. Il a été démontré par Hoshina et al. (2003) et Auerbach et al. (2003) que
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la synthèse du collagène et les différentes caractéristiques cellulaires des fibroblastes sont
définies en fonction des niveaux de sollicitation de la paroi artérielle, ce qui a été associé
notamment au développement de l’athérosclérose. Pour essayer d’équilibrer la création
de nouveau collagène, des enzymes de la paroi peuvent le dégrader. Les métallopro-
téases sont des enzymes produites par les cellules musculaires lisses artérielles capables
de dégrader le collagène, l’élastine et d’autres protéines qui sont chargés de maintenir la
structure artérielle. Différentes anomalies de ces enzymes, ainsi que de leurs mécanismes
inhibiteurs, ont permis à plusieurs auteurs de mettre en relation directe ces anomalies
avec des pathologies, notamment une explication convaincante pour comprendre la for-
mation des anévrismes aortiques (LeMaire et al., 2005; Longo et al., 2002; Segura et al.,
1998).
1.1.4.4. Modélisation élastique anisotrope des tissus artériels
Pour décrire le comportement mécanique des artères, plusieurs modèles ont été proposés
basés sur une approche phénoménologique décrivant macroscopiquement l’artère. L’ob-
jectif est de trouver les différents paramètres qui n’ont pas forcément une interprétation
physique, mais d’une certaine manière ont une influence au comportement mécanique de
l’artère. Ce comportement est observé la plupart du temps par des essais expérimentaux
in vitro.
La majorité de modèles de comportement sont définis par des fonctions d’énergie de
déformation en forme exponentielle et polynomiale.
Vaishnav et al. (1973) ont proposé un modèle de forme polynomiale qui décrit le com-
portement bidimensionnel des artères canines lors des essais de gonflement et de traction
uniaxiale. Ce modèle est défini par sept paramètres :
Ψ = c1EΘΘ2+c2EΘΘEZZ+c3EZZ2+c4EΘΘ3+c5EΘΘ2EZZ+c6EΘΘEZZ2+c7EZZ3 (1.1)
où ci(i = 1, . . . , 7) sont des paramètres mécaniques et EΘΘ et EZZ sont les composantes
bidimensionnelles du tenseur des déformations de Green-Lagrange.
Humphrey (1995) a proposé un modèle de forme exponentielle qui contient dix para-
mètres :
Ψ = 12c[exp(Q)− 1], (1.2)
où c est un paramètre matériau et Q est définie ainsi :
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Q = b1EΘΘ2 + b2EZZ2 + b3ERR2 + 2b4EΘΘEZZ + 2b5EZZERR + 2b6ERREΘΘ+
b7EΘZ2 + b8ERZ2 + b9ERΘ2 (1.3)
où bi(i = 1, . . . , 9) sont des paramètres mécaniques et EIJ(IJ = R,Θ, Z) sont les com-
posantes tridimensionnelles du tenseur des déformations de Green-Lagrange.
Ce modèle est la forme la plus générale et tridimensionnelle du modèle proposé par
Fung (1979) qui avait développé une fonction d’énergie bidimensionnelle basée sur des
observations expérimentales et répétitives de chargement et déchargement des tissus
biologiques et des données expérimentales d’artère carotide de lapin.
Afin de décrire la réponse élastique passive des artères, Holzapfel et al. (2000) ont dé-
veloppé un modèle phénoménologique basé sur la microstructure connu sous le nom de
modèle Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO). Ce modèle considère la paroi artérielle comme
un matériau composite renforcé par deux familles de fibres de collagène orientées symé-
triquement les unes par rapport aux autres et en spirale autour de l’artère (Figure 1.11).
La raideur du tissu est plus grande quand il est étiré en suivant l’orientation des fibres
de collagène.
Figure 1.11.: Artère schématisée montrant les fibres de collagène orientées perpendi-
culairement et en spirale autour de l’artère (Speirs et al., 2008).
La fonction d’énergie de déformation utilisée pour décrire le comportement mécanique
des artères a une forme exponentielle. Elle a été créée à partir d’une approche basée sur
le comportement macroscopique de la paroi artérielle :
Ψ(I1, I4, I6) = C10(I1 − 3) + k12k2
∑
i=4,6
exp[k2(Ii − 1)2]− 1 (1.4)
où I1, I4 et I6 sont des invariants du tenseur des déformations de Green-Lagrange E.
Les paramètres matériau du modèle sont définis par C10(Pa), k1(Pa) et k2(-).
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Les données expérimentales permettent de retrouver les valeurs de ces paramètres maté-
riau, en sachant qu’ils n’ont pas d’interprétation physique réelle dans la paroi artérielle.
Le modèle constitutif HGO est abordé avec plus de détails dans la section modélisation
élastique anisotrope du chapitre 2.
En synthèse l’étude des propriétés mécaniques intrinsèques à la paroi artérielle comme
l’élasticité et l’anisotropie artérielle permet entre autres :
– de développer des modèles structuraux de la paroi artérielle en prenant en compte
le remodelage et l’orientation des fibres de collagène pour mieux comprendre l’état
pathologique des artères comme les anévrismes,
– d’améliorer des structures comme les stents, les prothèses vasculaires ou les ballons
d’angioplastie qui sont en interaction directe avec les artères du corps humain.
La compréhension du comportement mécanique des artères, nécessite une modélisation
qui permet d’établir des relations entre la contrainte et la déformation artérielle obser-
vées à travers l’expérimentation mécanique.
1.2. Principales pathologies vasculaires et point de vue
du mécanicien
1.2.1. Importance socio-économique des pathologies
cardiovasculaires, notament des anévrismes
Les maladies cardiovasculaires sont la première cause de mortalité dans le monde avec 17
millions de morts en 2011 (Mendis et al., 2011), ce qui a représenté un tiers du nombre
total de morts dans le monde. Les pays en développement sont les plus vulnérables,
où 80% des décès dus aux maladies cardiovasculaires ont lieu. Ceci peut être expliqué
surtout par le faible niveau d’investissement et de prévention dans le secteur de la santé
publique dans ces pays (Figure 1.12).
Dans les pays en développement les habitants les plus vulnérables sont les plus pauvres
car ils ont des difficultés à accéder à des services de santé efficaces, ce qui les oblige à
s’orienter vers les services privés qui sont payants. Cela contribue fortement à augmenter
la pauvreté des familles, car il a été démontré que les dépenses en santé des patients
atteints d’une maladie cardiovasculaire peuvent représenter 30% ou plus des dépenses
annuelles des familles. De ce fait, il a été calculé que dans les dix prochaines années
le produit intérieur brut (PIB) d’un pays comme la Chine peut diminuer de 1 à 5% à
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Figure 1.12.: Niveau d’investissement par pays dans le secteur de la santé publique.
Les pays en vert sont les pays où l’investissement est le plus grand et les pays en rouge
où il est le plus faible (Mendis et al., 2011).
cause des décès liés aux maladies cardiovasculaires qui surviennent pendant les années
les plus productives des travailleurs (Mendis et al., 2011).
L’anévrisme est défini comme une dilatation pathologique permanente et localisée d’un
vaisseau sanguin d’au moins 50% de son diamètre comparé avec son diamètre normal
attendu (Johnston et al., 1991). Les chapitres suivants porteront principalement sur
les anévrismes de l’aorte thoracique ascendante (AATA). Or, actuellement le nombre
d’anévrismes thoraciques diagnostiqués aux Etats Unis est d’environ 15 000 par an. Ce
nombre pourrait augmenter rapidement jusqu’à arriver à 30 000 cas par an, soit l’équi-
valent du nombre de cas détectés dans les artères cérébrales, en raison notamment de
l’amélioration des technologies d’imagerie médicale et de la mise en place de protocoles
de dépistage.
Le marché des prothèses vasculaires et endovasculaires pour traiter les anévrismes de
l’aorte thoracique ascendante et descendante a été évalué en 2008 à 160 millions de
dollars. En 2009 ce marché a enregistré une croissance de 30% pour se situer à 210
millions de dollars.
Dans l’ensemble des pays industrialisés, le nombre des chirurgies de l’aorte thoracique
et des interventions endovasculaires a été estimé à 35 000 par an, ce qui représente un
coût total de 3,5 milliards de dollars de dépenses entre les compagnies d’assurance et le
contribuable (Medtech Ventures, 2009).
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Sur le marché des prothèses vasculaires et endodovasculaires, d’ici 2020, une nouvelle
génération de prothèses est attendue, pour qu’elle puisse concerner le plus de patients
possibles afin de pouvoir ouvrir l’éligibilité à la chirurgie mini-invasive. L’idée est d’arri-
ver à avoir le plus de traitements endovasculaires possibles afin que le patient bénéficie
d’une chirurgie moins traumatique et dangereuse (Medtech Venture, 2012). Actuelle-
ment, l’intervention endovasculaire la plus courante et développée est celle qui permet
de traiter les anévrismes de l’aorte abdominale (AAA). Il a été calculé que d’ici à l’année
2020, environ 4,5 millions de personnes pourront être diagnostiqués avec un AAA dans
les pays industrialisés, dont 1,5 millions aux Etats Unis seulement (Frost & Sullivan,
2011)
1.2.2. Anévrisme abdominal et cérébral
Les anévrismes peuvent se classifier selon leur apparence macroscopique. Les anévrismes
fusiformes, les plus communs, affectent toute la circonférence du vaisseau en provoquant
un endommagement dilaté et diffus. Les anévrismes sacciformes affectent seulement une
partie de la circonférence : ils correspondent à une excroissance dans la paroi artérielle
(Letac, 2002) (Figure 1.13).
Figure 1.13.: a) anévrisme sacciforme, b) anévrisme fusiforme et c) rupture d’ané-
vrisme. (http ://www.qualityvascular.com/images/aneurysms).
Les anévrismes représentent un risque important de rupture qui peut provoquer la mort
du patient de manière presque instantanée. Ce risque augmente en fonction du diamètre
de l’anévrisme, son taux de croissance et d’autres pathologies ou facteurs associés à
chaque patient. Les anévrismes ont un taux de croissance soutenu et indolore, ce qui
rend plus difficile leur détection. Au niveau de l’aorte le taux de croissance moyen des
anévrismes est d’environ 1 mm/an (Coady et al., 1999b).
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Il est particulièrement difficile de détecter les anévrismes parce que la plupart d’entre eux
sont asymptomatiques. Ils sont souvent détectés par hasard lors d’examens physiques
ou d’imagerie, ou quand la dilatation de l’anévrisme comprime des organes voisins. Les
anévrismes peuvent apparaître sur n’importe quelle artère, mais il est plus commun de
les retrouver sur l’aorte et les artères cérébrales. Au niveau des artères cérébrales, la
rupture d’anévrisme représente 30 000 nouveaux cas par an aux Etats Unis (Khurana
et al., 2005). Au niveau de l’aorte abdominale, chaque année aux Etats-Unis, 150 000
nouveaux cas sont détectés (Ouriel et al., 1992) et ont pour conséquence 15 000 morts
par an (Li et Kleinstreuer, 2006).
Les différents mécanismes qui provoquent la formation des anévrismes sont peu connus
à ce jour. Cette pathologie est considérée comme multifactorielle car il y a un mélange
de plusieurs éléments qui rentrent en jeu. Cette pathologie est plus présente chez les
patients masculins, âgés de plus de 65 ans, ayant de l’hypertension artérielle et avec
un facteur héréditaire important (Johnston et al., 1991). Si par exemple un anévrisme
apparaît dans l’aorte abdominale, la probabilité qu’il développe des thrombus à cause
de la stagnation et recirculation du sang dans l’anévrisme est de 75%. Ces thrombus
peuvent favoriser la rupture de l’anévrisme (Harter et al., 1982; Tong et al., 2011).
Au niveau de l’aorte abdominale, la pathologie la plus associée aux anévrismes est l’athé-
rosclérose. Il existe une controverse pour savoir si c’est l’athérosclérose qui provoque
l’anévrisme abdominale ou si elle se développe une fois l’aorte dilatée.
Le traitement principal pour les anévrismes fusiformes de l’aorte abdominale consiste à
remplacer l’anévrisme par une prothèse synthétique (Figure 1.14a). Il s’agit d’une opé-
ration lourde et très invasive pour les patients qui a donné lieu à la création d’une
technique endovasculaire largement moins invasive (Figure 1.14b). La technique endo-
vasculaire consiste à rentrer dans la circulation artérielle à travers l’artère fémorale pour
arriver jusqu’à l’anévrisme. A cet endroit, une endoprothèse (tube textile soutenu par
des stents auto-extensibles) est déployée afin d’exclure le sac anévrismal de la circulation
sanguine et ainsi relâcher la pression dans la paroi de l’anévrisme et éviter la rupture.
Pour les anévrismes sacciformes cérébraux il y a aussi deux options. La première tech-
nique, appelée clippage (Figure 1.15a) est la plus invasive : elle consiste à ouvrir le crâne
et à poser un clip chirurgical sur le col de l’anévrisme et ainsi l’exclure de la circulation
sanguine. La deuxième est une option endovasculaire largement moins invasive et appe-
lée coiling (Figure 1.15b). Elle consiste à arriver à l’endroit où se trouve l’anévrisme en
utilisant des microcathéters et à injecter des spires de platine afin de remplir l’anévrisme
pour qu’il n’y ait plus de circulation sanguine.
Il existe différents critères qui peuvent aider les chirurgiens à prendre la décision d’inter-
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Figure 1.14.: Traitement chirurgical des anévrismes de l’aorte abdomi-
nale a) par la méthode classique et b) par la méthode endovasculaire.
(http ://www.yalemedicalgroup.org/stw/images).
venir chirurgicalement sur le patient. Malheureusement, ces critères restent basés sur la
morphologie de l’anévrisme et ne prennent pas en compte d’autres facteurs importants
comme la composition structurelle ou l’analyse mécanique de la paroi de l’anévrisme.
C’est pour cela que plusieurs groupes de recherche essaient de caractériser mécanique-
ment les parois des anévrismes, pour comprendre leur fonctionnement et ainsi favoriser
la prévention de la rupture.
Dans cette section nous avons parlé des anévrismes abdominaux et cérébraux, ultérieure-
ment nous allons parler de manière approfondie sur les anévrismes de l’aorte thoracique
ascendante (AATA) (Section 1.3.2).
1.2.3. Syndrome de Marfan
Le syndrome de Marfan est une pathologie héréditaire qui affecte le tissu conjonctif de
l’organisme. Cette pathologie affecte une personne sur 5 000 dans le monde (Milewicz
et al., 2005), soit environ 12 000 personnes en France. Elle touche principalement le
squelette, l’œil et le système cardiovasculaire. La cause de cette pathologie est une
mutation dans le gène FBN1. Ce gène est chargé de coder la protéine fibrilline 1 qui
est très importante pour donner du soutien à l’élastine qui sera déposée dans la matrice
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Figure 1.15.: Traitement des anévrismes crâniens a) par la technique de clippage et b)
par la technique coiling. (http ://www.yalemedicalgroup.org/stw/images).
extracellulaire (Guyton et Hall, 2006). La fibrilline 1 aide à rigidifier les tissus élastiques,
ce qui peut limiter l’étirement de l’élastine et la protéger d’un endommagement par
fatigue (Carton et al., 1962). La réduction de fibrilline 1 provoque la fragmentation de
l’élastine de manière accélérée (Marque et al., 2001) (Figure 1.16). La principale cause
de morbidité et de mortalité chez les patients atteints du syndrome de Marfan est la
dissection artérielle (Section 1.2.4).
Figure 1.16.: Destruction et fragmentation des fibres élastiques (en noir) dans la média
artérielle atteinte du syndrome de Marfan (Dormand et Mohiaddin, 2013).
Les propriétés biomécaniques des artères carotides avec des anomalies de la fibrilline 1
ressemblent à celles des artères saines âgées avec une réduction importante d’élastine
résultant dans une réduction de l’élasticité artérielle (Gleason et Humphrey, 2005).
Dans les vaisseaux sanguins le syndrome de Marfan attaque principalement la média
qui est fragilisée par la destruction des cellules musculaires lisses par une infiltration de
cellules inflammatoires et une augmentation de l’activité des métalloprotéases (Chung
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et al., 2007), un phénomène connu comme nécrose kystique médiale. Ceci a été confirmé
par plusieurs auteurs (Prockop et Kivirikko, 1984; Schlatmann et Becker, 1977) en uti-
lisant des analyses histologiques des aortes atteintes du syndrome de Marfan.
L’un des effets les plus importants du syndrome de Marfan est une élasticité excessive
des artères atteintes de ce syndrome par rapport aux artères saines (Mizuguchi et Mat-
sumoto, 2007). Cette élasticité excessive peut provoquer des dilatations pathologiques.
La dilatation de l’artère provoque un amincissement et un affaiblissement de la paroi
qui peut avoir comme conséquence sa déchirure ou sa rupture. Le syndrome de Marfan
est l’une des causes de la formation des anévrismes de l’aorte.
1.2.4. Dissection artérielle
La dissection artérielle est l’infiltration du flux sanguin dans la média de la paroi ar-
térielle (Figure 1.17). Cette infiltration provoque la création d’une cavité. L’origine de
cette infiltration est une déchirure de l’intima qui permet que le flux sanguin arrive
jusqu’à la média. Avec le temps la cavité grandit vers la lumière, ce qui peut provoquer
la réduction du calibre artériel.
Les facteurs prédisposant à la dissection aortique sont la nécrose médiale kystique et
l’hypertension artérielle qui est présente dans 75% des patients atteints d’une dissection
artérielle (Hagan et al., 2000). L’incidence de dissection aortique est plus grande chez les
patients masculins, âgés de plus de 60 ans, ayant une anomalie ou variation anatomique
comme la valve aortique bicuspide (VAB).
Les dissections aortiques qui apparaissent de manière spontanée montrent une propa-
gation progressive de leur fissure, ce qui pourrait indiquer qu’il existe un mécanisme de
fatigue provoqué par le chargement pulsatile de l’artère (Sommer et al., 2008).
Le segment aortique le plus fréquemment touché par la dissection est l’aorte ascendante.
Le traitement le plus commun pour les dissections de l’aorte thoracique ascendante est
l’intervention chirurgicale pour essayer de refermer la cavité créée par la dissection. Si
la paroi est trop endommagée, la totalité de l’aorte ascendante doit être remplacée par
une prothèse synthétique.
Le choix du traitement pour les dissections au niveau de l’aorte ascendante est la chirur-
gie d’urgence. Les dissections au niveau de l’aorte descendante ou abdominale peuvent
être traitées par des bêta bloquants et d’autres hypotenseurs afin de réduire l’hyperten-
sion artérielle.
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Figure 1.17.: Schéma montrant la circulation sanguine a) normale et b)
lors d’une dissection aortique au niveau de l’aorte thoracique ascendante
(http ://www.vascularpractice.org).
1.2.5. Hypertension et vieillissement
L’hypertension artérielle est probablement le problème de santé publique le plus im-
portant du monde « développé ». C’est une maladie associée au vieillissement, souvent
asymptomatique, facile à diagnostiquer, qui la plupart du temps peut être traitée de
manière simple. Cependant, si elle n’est pas traitée correctement, elle peut avoir des
conséquences létales pour le patient. Les causes de cette pathologie sont mal connues et
en conséquence, les traitements des patients ont souvent des effets collatéraux indési-
rables. L’hypertension artérielle est une anomalie hémodynamique caractérisée par une
élévation anormale de la pression sanguine dans le réseau artériel. On parle d’hyperten-
sion artérielle quand la pression diastolique dépasse les 90 mmHg et la systolique dépasse
les 140 mmHg (Whitworth, 2003). Les effets meurtriers de l’hypertension peuvent être la
surcharge de travail du cœur (en développant une insuffisance cardiaque), la rupture des
vaisseaux sanguins (lors de la formation des anévrismes) et des multiples hémorragies
dans les reins (en développant une insuffisance rénale). Il existe différents facteurs qui
contribuent à l’augmentation de la pression artérielle dans les pays industrialisés. Ces
différents facteurs peuvent être le sel, l’obésité, le tabac, l’alcool, la condition physique,
le type d’alimentation et l’âge.
L’élastine, le collagène et les cellules musculaires lisses sont responsables de maintenir
la fonctionnalité mécanique des artères. Le vieillissement et des états pathologiques pro-
voquent un dysfonctionnement dans l’organisation de ces composants (Cheuk et Cheng,
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2005). Presque 30% des hypertendus sont victimes d’athérosclérose provoquée par une
altération de la paroi des vaisseaux. Plus de 50% ont des complications comme la cardio-
mégalie (hypertrophie cardiaque), l’insuffisance cardiaque, l’accident vasculaire cérébral,
la formation d’anévrismes et l’insuffisance rénale (Kasper et al., 2005).
Le traitement le plus utilisé pour combattre l’hypertension artérielle est l’utilisation
des médicaments vasodilatateurs. Ces médicaments, dont le plus reconnu est l’hydrala-
zine, produisent une relaxation directe des CML de la paroi vasculaire, et jouent donc
principalement sur la résistance artérielle. Malheureusement les effets sur la résistance
périphérique sont compensés par une plus grande décharge sympathique, réflexe qu’aug-
mentent la fréquence et le débit cardiaque. Ses effets et leur utilité sont donc limités, au
détriment du travail du cœur (Guyton et Hall, 2006).
La pression artérielle pathologiquement élevée peut avoir une grande influence dans la
structure, la morphologie et les propriétés mécaniques de la paroi artérielle (Fung, 1993;
Holzapfel, 2003; Hayash et al., 2001). La manifestation la plus importante de l’adapta-
tion biomécanique des artères à l’hypertension est l’hypertrophie de la paroi artérielle
(Matsumoto et Hayashi, 1994). Cette hypertrophie est accompagnée d’un épaississement
important de la paroi (Figure 1.18) afin de maintenir à un niveau normal la contrainte
radiale du vaisseau selon la Loi de Laplace (σ = pr
h
) où l’épaisseur h augmente afin
d’équilibrer l’augmentation de la pression p et le rayon r du vaisseau. Les contraintes de
la paroi artérielle déterminent le remodelage vasculaire pendant la croissance, le vieillis-
sement et des pathologies comme l’hypertension. La distribution de ces contraintes n’est
pas uniforme, parce que la structure de la paroi est hétérogène et parce qu’elle est com-
posée par différentes couches ayant différentes structures (Hayashi et Naiki, 2009).
Après une augmentation de l’épaisseur, la deuxième réaction de la paroi artérielle à l’hy-
pertension est la modification de l’élasticité de l’artère pour maintenir sa fonctionnalité
à un niveau optimal (Hayashi et Naiki, 2009). L’élasticité de la paroi peut être ajustée
en modifiant le tonus musculaire de l’artère grâce à l’activation fonctionnelle des CML
directement par l’augmentation de la pression artérielle (Fridez et al., 2001).
1.2.6. Caractéristiques mécaniques des divers pathologies
vasculaires
1.2.6.1. Anévrisme abdominal
Doyle et al. (2012) ont utilisé une méthode photoélastique pour calculer le champ de
déformation d’une géométrie tridimensionnelle d’anévrisme abdominal réaliste recons-
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Figure 1.18.: Section transversale d’aorte thoracique de rat a) sain et b) hypertendu
(Matsumoto et Hayashi, 1996).
truit in vitro avec un tomographe. Le matériau utilisé avait des propriétés mécaniques
connues et leurs résultats ont été validés en réalisant une simulation par éléments finis.
Pour appliquer cette approche géométrique il est nécessaire de connaître les proprié-
tés mécaniques des anévrismes. He et Roach (1994) ont réalisé des essais de traction
uniaxiaux en utilisant des anévrismes de l’aorte abdominale et des aortes abdominales
saines. Ils ont trouvé que les échantillons d’anévrismes abdominaux avaient une raideur
plus importante et une élasticité plus réduite. Dans le même sens Vorp et al. (1996)
et Raghavan et al. (1996) ont trouvé une diminution de la résistance d’échantillons
d’anévrismes comparés avec des artères saines.
Les techniques non invasives comme l’imagerie médicale sont les moyens le plus récents
pour essayer de retrouver les propriétés mécaniques des tissus vasculaires in vivo. L’uti-
lisation de l’imagerie par résonance magnétique pour reconstruire en trois dimensions le
segment artériel ou l’anévrisme à étudier présente l’inconvénient d’avoir une mauvaise
résolution temporelle et requiert des installations complexes. L’utilisation des systèmes
d’ultrasons paraît le moyen le plus viable pour l’analyse in vivo. En utilisant un sys-
tème ultrason, Länne et al. (1992) ont trouvé que l’élasticité des anévrismes de l’aorte
abdominale est plus réduite que celle des aortes saines. Lubinski et al. (1999) ont mis
au point une technique qui couple un système d’ultrason avec une détection de mar-
queurs du tissu pour étudier son élasticité en 2D. Récemment Karatolios et al. (2013)
ont utilisé une technique similaire mais en 3D pour calculer les champs de déformation
des anévrismes abdominaux en les comparant avec des aortes abdominales saines. Ils
ont souligné l’importance de pouvoir localiser des déformations ou des anomalies ponc-
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tuelles dans la paroi aortique grâce à la haute résolution de l’ultrason. Thubrikar et al.
(2001) ont fait une importante contribution à la biomécanique vasculaire, en observant
les variations spatiales des propriétés mécaniques artérielles comme l’épaisseur ou la ré-
sistance mesurée des échantillons testés. Cette hétérogénéité des propriétés mécaniques
de tissus vasculaires a été retrouvée aussi par Raghavan et al. (2004), ouvrant une voie
importante au développement d’analyses personnalisées pour chaque patient.
Dans cette section nous avons parlé principalement des anévrismes abdominaux, ul-
térieurement nous aborderons de manière plus approfondie les anévrismes de l’aorte
thoracique ascendante (AATA) (Section 1.3.2).
1.2.6.2. Syndrome de Marfan
Fattori et al. (2000) ont réalisé une étude utilisant l’imagérie par résonance magnétique
ainsi qu’un système d’échographie pour évaluer les propriétés mécaniques des aortes de
patients atteints du syndrome de Marfan et de membres de leur famille. Ils ont comparé
leur résultats avec des volontaire sains (Figure 1.19). Au niveau de l’aorte ascendante,
ils ont observé une réduction significative de l’élasticité chez les patients atteints du
syndrome de Marfan.
Figure 1.19.: Elasticité aortique de patients atteints du syndrome de Marfan et de
membres de leur famille, comparés à celle de volontaires sains. (Fattori et al., 2000).
Hirata et al. (1991) ont étudié les propriétés des artères des patients atteints du syndrome
de Marfan in vivo en utilisant une technique d’échocardiogramme et en les comparant
avec les résultats de volontaires sains. Ils ont trouvé que les aortes des patients atteints
du syndrome de Marfan avaient une raideur plus importante. Au niveau de l’aorte
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ascendante ils ont mesuré un diamètre plus important chez les patients atteints du
syndrome de Marfan.
1.2.6.3. Dissection artérielle
Robiscek et Thubrikar (1994) ont défini les trois mécanismes qui contribuent à une
dissection aortique. Le premier est une réduction de la résistance de l’intima, ensuite
il y a une augmentation de la pression artérielle et finalement une augmentation de
la contrainte moyenne dans la paroi artérielle due principalement à l’augmentation du
diamètre et à la réduction de l’épaisseur de la paroi. Ils ont montré que l’intima se
déchire parce que la contrainte circonférentielle est plus importante dans cette couche.
Sommer et al. (2008) ont fait une étude afin d’identifier les propriétés des médias hu-
maines au moment de la dissection. Ils ont réalisé des essais de traction et de pelage
de 19 échantillons de médias d’aortes abdominales humaines dans la direction axiale et
circonférentielle. Leurs résultats montrent une grande résistance enregistrée aux essais
de délaminage dans la direction axiale, ce qui pourrait indiquer que la média humaine a
des propriétés anisotropes lors de la dissection aortique. Ils ont été capables de montrer
que l’endommagement de la média se propage à environ 18% de l’épaisseur de la média
des aortes abdominales utilisées.
1.2.6.4. Hypertension et vieillissement
Wolinsky (1972) a montré que la quantité de collagène dans la paroi aortique de rat
ne change pas à long terme entre un état hypertendu et sain. Cependant, la quantité
d’élastine est significativement réduite chez les rats hypertendus. Matsumoto et Hayashi
(1994) ont étudié le rapport pression/distension et les propriétés élastiques des aortes
thoraciques de rats hypertendus et normaux. Ils ont trouvé que ce rapport était plus
petit chez les rats hypertendus, ce qui indique aussi une élasticité plus réduite. L’élastine
artérielle se fragmente et se dégrade pendant le vieillissement, l’hypertension et des états
pathologiques comme les anévrismes (He et Roach, 1994). Ceci peut s’expliquer parce
que l’élastine est produite dans l’organisme principalement pendant le développement
et parce que sa demi-vie est de 40 ans chez l’humain (Arribas et al., 2006). Watts
et al. (2007) ont étudié la fonction des métalloprotéases chez des rats hypertendus et
sains. Ils ont trouvé que chez les rats hypertendus l’activité des métalloprotéases est
significativement augmentée.
Hasket et al. (2010) ont utilisé des tissus aortiques humains de donneurs de plusieurs
âges (de nouveaux-nés à 93 ans) pour réaliser des essais biaxiaux et mesurer l’alignement
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des fibres par une technique de diffusion de lumière aux petits angles (SALS pour son
acronyme en anglais). Ils ont trouvé une augmentation de la raideur circonférentielle et
axiale des tissus, surtout à partir de 60 ans, ainsi qu’une augmentation de l’alignement
des fibres en fonction de l’âge. Plusieurs auteurs ont retrouvé les mêmes résultats (Bader,
1967; Benetos et al., 1993). Ceci montre que l’aorte humaine devient de plus en plus
anisotrope avec l’âge et que le remodelage de la paroi artérielle se fait en fonction de
l’âge.
En synthèse les différentes pathologies artérielles ont des formes très variées d’action
sur la paroi artérielle. Certaines pathologies comme la dissection artérielle agissent au
niveau de la structure de la paroi et d’autres comme l’hypertension agissent au niveau
de la physiologie de l’artère et du système cardiovasculaire. Le point commun entre les
différentes pathologies vasculaires est le remodelage et la fragilisation de la paroi arté-
rielle ayant des conséquences fatales pour les patients. Il est important de comprendre
ces altérations structurales et physiologiques afin d’améliorer les traitements existants.
1.3. L’aorte thoracique ascendante
1.3.1. Généralité, spécificité par rapport au reste du système
vasculaire
L’aorte est l’artère la plus grande et la plus importante dans le corps humain. Elle trouve
son origine à la sortie du ventricule gauche du cœur et s’étend jusqu’à l’abdomen, à la
bifurcation aorto-iliaque. Dans son parcours depuis la partie ascendante, l’aorte donne
immédiatement naissance aux artères coronaires. Ensuite dans la crosse de l’aorte elle
donne naissance au tronc artériel brachio-céphalique, l’artère carotide primaire gauche
et finalement l’artère sous clavière gauche. La partie descendante donne naissance aux
artères bronchiques et intercostales. Dans la partie abdominale, elle donne naissance
au tronc cœliaque, aux artères mésentériques ainsi qu’aux artères rénales et finalement
elle se divise pour donner naissance aux artères iliaques et à l’artère sacrée moyenne
(Guyton et Hall, 2006).
L’aorte thoracique ascendante (ATA) est une portion de l’aorte d’environ 27 mm de
diamètre qui commence à partir de la valve aortique jusqu’au tronc artériel brachio-
céphalique. La portion la plus proximale de l’ATA est la racine aortique. La racine
aortique est composée de trois sinus de Valsalva ou trois petites dilatations dans la
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Figure 1.20.: Aorte thoracique humaine (Isselbacher, 2005).
racine, dont deux d’entre elles donnent naissance aux artères coronaires droite et gauche
qui vont irriguer le cœur (Figure 1.20).
L’intérêt de connaitre l’anatomie de l’ATA est de mieux comprendre les différentes pa-
thologies qui peuvent l’atteindre. La valve aortique permet de réguler le flux sanguin
entre le ventricule gauche du cœur et l’aorte ascendante et d’empêcher le flux rétrograde
(qui se fait en arrière). La valve aortique est composée normalement de trois feuillets
mais dans 2% des cas elle n’est composée que de deux feuillets (Ward, 2000). Les per-
sonnes avec cette variation ou malformation anatomique de la valve aortique sont plus
susceptibles de développer certaines pathologies, notamment les anévrismes de l’aorte
thoracique ascendante (Pham et al., 2013; Choudhury et al., 2009; Viscardi et al., 2010).
A chaque cycle cardiaque, le cœur envoie environ 100 ml. de sang dans l’ATA à une
pression de 120 mmHg et ensuite le sang est distribué dans le corps et revient au cœur.
Ce processus est répété environ 100 000 fois par jour chez une personne saine (McDo-
nald, 1974). En prenant en compte la position et la morphologie de l’ATA, ainsi que la
position relative de la valve aortique, il est important de signaler que la répartition des
contraintes, due notamment au flux sanguin, ne se fait pas de manière uniforme (Cotrufo
et al., 2005). L’endroit où ces contraintes sont concentrées est dans la grande courbure
de l’ATA (Figure 1.21), et ceci peut expliquer pourquoi les dilatations ou dissections
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anévrysmales débutent le plus souvent à cet endroit (Tremblay et al., 2010).
Figure 1.21.: Aorte thoracique ascendante (ATA) où il est possible de distinguer la
petite courbure (PC) et la grande courbure (GC) (Tremblay et al., 2010).
La composition de l’aorte normale varie en fonction de la région d’intérêt. La région où
on peut trouver la plus grande quantité d’élastine est dans la crosse aortique. Ensuite
l’élastine se répartit entre la partie ascendante et descendante de l’aorte et finalement
l’endroit où il y a le moins d’élastine est dans l’aorte abdominale (Krettek et al., 2003). Le
tissu sain de l’aorte thoracique ascendante contient une plus grande quantité d’élastine
que le tissu anévrismal (Choudhury et al., 2009). Et inversement, la quantité de collagène
est significativement plus importante dans le tissu anévrismal que dans le tissu sain
(Choudhury et al., 2009).
1.3.2. Anévrismes de l’ATA et leur pathogénèse
Les anévrismes de l’aorte thoracique ascendante (AATA) sont une dilatation patho-
logique localisée dans la partie ascendante de l’aorte (Figure 1.22), en augmentant au
moins de 50% son diamètre normal. C’est une pathologie chronique et dégénérative qui
présente une incidence d’environ 5 cas pour 100 000 personnes et un taux de mortalité
compris entre 97% et 100% en cas de rupture (Johnston et al., 1991).
Les symptômes cliniques et l’évolution des anévrismes thoraciques sont variables selon
sa localisation. La nécrose médiale kystique est la cause la plus fréquente des AATA et
l’athérosclérose est la cause la plus fréquente des anévrismes de la crosse et de l’aorte
thoracique descendante. Les AATA grandissent en moyenne de 0,1 cm par an (Elefte-
riades et Farkas, 2010). Le risque de rupture est en relation avec la taille de l’anévrisme,
surtout quand il atteint les 5,5 cm de diamètre. Il a été montré par Davies et al. (2002)
que les anévrismes d’un diamètre de 6 cm ont un risque de rupture de 6,9% et un taux
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Figure 1.22.: a) aorte thoracique ascendante (ATA) et b) anévrisme de l’aorte thora-
cique ascendante (AATA) (http ://www.ucaorta.org).
de mortalité de 11,8% (Figure 1.23). Au-delà de sa taille ou des facteurs géométriques,
les propriétés biomécaniques de l’anévrisme ont aussi une influence dans le risque de
rupture, mais il faut que la recherche scientifique progresse et valide ces hypothèses
avant que le monde clinique puisse les prendre en compte.
Près de 95% des anévrismes thoraciques sont asymptomatiques, mais la compression ou
l’endommagement des tissus voisins provoquent des symptômes tels que des douleurs
thoraciques, de la dysphonie ou de la toux. La dilatation d’un anévrisme de l’aorte
thoracique ascendante peut provoquer la compression de la veine cave supérieure avec
une congestion de la tête, du cou et des extrémités supérieures.
Naturellement l’ATA, comme toutes les artères élastiques du corps, augmente son dia-
mètre ainsi que son épaisseur et devient plus rigide en vieillissant (Section 1.2.5). Le
changement le plus important dans la paroi se situe au niveau de la média qui devient
plus mince et dont les fibres d’élastine deviennent plus désorganisées et fragmentées (La-
katta et al., 1987). Tous les changements au niveau de la média ont des conséquences
très importantes pour le comportement mécanique de l’ATA car c’est la couche la plus
volumineuse de l’aorte. Garcia et al. (2011) ont comparé deux paramètres, l’âge et le
type de valve aortique. Pour eux, entre les deux paramètres, l’âge a une influence plus
importante dans la formation et le développement des anévrismes car les échantillons des
patients plus âgés étaient significativement plus susceptibles de casser à faibles charges
lors des essais de traction uniaxiaux.
Les mécanismes qui engendrent l’apparition et le développement des anévrismes de
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Figure 1.23.: Taux annuel moyen d’évolutions des diamètres des anévrismes 5 ans
après leur détection (Elefteriades et Farkas, 2010; Davies et al., 2002).
l’aorte thoracique ascendante (AATA) sont mal connus. Plusieurs facteurs peuvent ren-
trer en compte et les plus communs peuvent être l’âge ou le vieillissement, le remodelage
de la paroi, les facteurs héréditaires comme le syndrome de Marfan ou l’historique cli-
nique de la famille, les variations anatomiques comme les valves aortiques bicuspides
(VAB) ou d’autres facteurs environnementaux comme l’hypertension artérielle.
La formation des anévrismes peut être expliquée en partie par le remodelage (Section 1.1.4.3)
de la paroi artérielle, en particulier par une dégradation de la media de l’ATA. Suite à
cette dilatation il est commun de retrouver une incontinence valvulaire aortique (Muel-
ler et al., 1997), ce qui implique une distribution du flux sanguin très perturbée et qui
peut produire des contraintes capables de modifier les propriétés des cellules de la paroi
de l’aorte (Agozzino et al., 2002). Ces modifications dans la paroi peuvent provoquer
l’infiltration des cellules inflammatoires jusqu’à la nécrose kystique médiale. Un autre
effet peut être la dégradation de la matrice extracellulaire. Le remodelage de la paroi
artérielle est associé à un dysfonctionnement des métalloprotéases de la matrice extracel-
lulaire (MMP) et particulièrement au niveau de l’aorte ascendante, MMP-2 et MMP-9
ont été impliqués dans la formation des anévrismes (LeMaire et al., 2005).
Selon Choudhury et al. (2009) les phénomènes hémodynamiques très complexes qui
se forment à la sortie de la valve aortique vers l’aorte ascendante sont probablement
responsables du remodelage de la paroi artérielle. La première étape du remodelage est
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un épaississement de la paroi et ensuite la formation de l’anévrisme. Dans leur étude
ils comparent des AATA des patients avec des valves aortiques bicuspides (VAB) et
tricuspides (VAT). Ils ont conclu que les tissus des patients avec des VAB étaient plus
fins et avaient une plus grande quantité de collagène. D’autres auteurs ont comparé
aussi des échantillons d’anévrisme et des échantillons d’ATA saine et ils ont trouvé qu’il
y avait une anomalie élastique importante chez les patients avec des VAB (Nistri et al.,
2002; Grotenhuis et al., 2007).
Le syndrome de Marfan (Section 1.2.3) est une maladie héréditaire qui provoque des
anomalies dans la synthèse, la dégradation et l’organisation structurelle de l’élastine et
du collagène de la paroi artérielle, ce qui provoque la formation et le développement des
AATA.
L’hypertension artérielle (Section 1.2.5) provoque la dilatation de la paroi et son épais-
sissement. Cette pathologie est très souvent associée à la formation et au développement
des AATA, car chez les patients atteints d’un AATA il y a deux fois plus de cas d’hy-
pertension que dans le reste de la population.
Coady et al. (1999a) ont reconstruit les arbres généalogiques de près de 500 familles de
patients ayant un AATA et ils ont constaté que 21% des patients avaient au moins un
membre de leur famille ayant eu un anévrisme quelque part dans l’arbre artériel. Ils se
sont rendu compte que les anévrismes des patients dont un membre de la famille avait un
anévrisme, avaient un taux de croissance plus élevé que chez les autres patients et qu’ils
avaient développé l’anévrisme à un plus jeune âge. Une étude plus récente a pu montrer
que la localisation de l’anévrisme des patients a une influence importante sur l’endroit où
les anévrismes se développent chez les membres de leur famille (Albornoz et al., 2006).
Ce qui veut dire que les patients qui ont un AATA, ont souvent des membres de leur
famille qui ont eu aussi un AATA.
Tous ces différents facteurs peuvent avoir diverses conséquences en fonction de chaque
patient, et d’autres facteurs comme le tabac, l’alcool ou l’alimentation peuvent aussi
s’ajouter à la liste des facteurs à risque pour la formation ou le développement des
AATA. D’où la nécessité de réaliser des diagnostics plus personnalisés.
1.3.3. Traitements
Le moyen le plus efficace pour traiter les anévrismes de l’aorte thoracique ascendante
(AATA) est l’intervention chirurgicale afin de remplacer la partie dilatée de l’aorte par
une prothèse synthétique et ainsi éviter la rupture. En plus de l’historique clinique
du patient, il existe des critères d’intervention chirurgicale qui présentent des limites
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principalement basées sur des critères géométriques mais qui aujourd’hui sont le moyen
le plus utilisé par les chirurgiens pour prendre la décision d’opérer un patient.
Les patients qui ont un anévrisme de l’ATA, mais pour qui une intervention chirurgicale
n’est pas envisagée en raison de son insuffisante dilatation, peuvent suivre un traitement
de bêta bloquants afin de contrôler leur pression artérielle, de ralentir la progression de
la dilatation et de prévenir la dissection aortique (Section 1.2.4). Quand le patient est
candidat à une intervention chirurgicale, des bêta bloquants sont prescrits avant et après
la chirurgie.
1.3.3.1. Chirurgie à cœur ouvert
La chirurgie de remplacement de l’AATA (Figure 1.24) est une chirurgie à cœur ouvert
sous anesthésie générale. Il est tout d’abord nécessaire de faire une incision au niveau
du sternum pour accéder à la cage thoracique. La circulation sanguine et la respira-
tion sont envoyées vers une machine cœur-poumon qui permet de substituer ces deux
fonctions vitales en redistribuant le sang dans le corps, en le maintenant à température
physiologique et en mouvement afin d’éviter la formation des caillots. Ensuite le cœur
est irrigué avec une solution cardiologique qui permet de l’arrêter afin de le protéger
pendant la chirurgie. A ce stade de la chirurgie, l’anévrisme est clampé et coupé à ses
deux extrémités. La partie anévrismale de l’aorte sera remplacée par une prothèse syn-
thétique en la fixant à la racine de l’aorte d’un côté et à la crosse aortique au niveau
du tronc brachio-céphalique de l’aorte. Ensuite les artères coronaires sont réimplantées.
Une fois que l’étanchéité de la prothèse est vérifiée, le cœur est réanimé, la circulation
sanguine et la fonction pulmonaire sont rétablies.
Cette intervention chirurgicale est très lourde et délicate. Aujourd’hui elle est associée
à une mortalité d’environ 7% (Evangelista, 2010) et ce pourcentage devrait continuer à
diminuer grâce aux améliorations constantes des techniques opératoires.
Plusieurs techniques opératoires pour remplacer l’AATA par une prothèse synthétique
ont été développées pour des chirurgies classiques à cœur ouvert.
L’opération de Tiron David (Figure 1.25b) est une chirurgie qui consiste à remplacer
l’anévrisme par une prothèse synthétique, la plupart du temps en Dacron® (textile
synthétique). L’intérêt de cette procédure est de conserver la valve aortique. L’aorte
ascendante est remplacée en suturant la prothèse et ensuite les artères coronaires sont
réimplantées sur la prothèse.
L’opération de Yacoub (Figure 1.25a) consiste aussi à remplacer l’anévrisme par une
prothèse. La particularité de cette opération est de recréer les sinus de Valsalva en
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Figure 1.24.: Remplacement de l’AATA par une prothèse synthétique, a) localisation
de l’AATA, b) découpage de l’AATA, c) fixation de la prothèse dans la racine aortique
et d) réimplantation des artères coronaires et fixation à la crosse aortique au niveau
du tronc brachio-céphalique (http ://www.phsoregon.org).
utilisant l’extrémité de la prothèse qui est divisée en trois parties afin de s’adapter à la
forme naturelle de l’artère pour créer trois néo-sinus de Valsalva. Les artères coronaires
sont réimplantées sur deux de ces néo-sinus de Valsalva. Actuellement cette technique
est pratiquement abandonnée à cause des grands taux de réintervention par une récidive
d’insuffisance valvulaire aortique.
Figure 1.25.: Schéma des prothèses utilisés pendent l’opération de a) Yacoub, b) Tiron
David and c) Bentall. (Rubin, 2006).
La dilatation de l’AATA peut provoquer la dilatation de la racine aortique qui est la
partie la plus proximale de l’aorte. La dilatation de la racine aortique entraîne une dila-
tation au niveau de la valve aortique, ce qui la fait devenir incontinente, un phénomène
connu sous le nom d’insuffisance valvulaire aortique. Les trois feuillets qui composent
la valve ne sont plus en contact entre eux à cause de la dilatation du diamètre luminal
et la valve ne joue plus son rôle de régulateur du flux sanguin. Elle n’est plus capable
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d’empêcher le flux rétrograde ce qui peut avoir des graves conséquences pour le cœur en
faisant augmenter sa charge de travail jusqu’à ce qu’il s’hypertrophie. La dilatation au
niveau tubulaire et de la valve aortique entraîne le remplacement de ces parties par le
chirurgien. L’opération de Bentall (Figure 1.25c) est un remplacement complet de l’aorte
ascendante et de la valve aortique avec une réimplantation des artères coronaires sur la
prothèse en Dacron®. La valve aortique prothétique est le plus souvent une valve méca-
nique car il est de moins en moins fréquent d’utiliser des valves biologiques. L’utilisation
d’une valve mécanique implique le traitement anticoagulant du patient.
Figure 1.26.: a) AATA et b) remplacement de l’AATA et de la racine aortique utilisant
une prothèse synthéthique, avec la réimplantation des artères coronaires (Isselbacher,
2005).
Les patients ayant eu un remplacement prothétique (Figure 1.26) par une opération de
Bentall ou Tiron David ont une probabilité de survie d’environ 95% à 5 ans et 85% à
10 ans.
1.3.3.2. Chirurgie endovasculaire
Pour quelques patients, le risque de subir une chirurgie à cœur ouvert est trop important
et une procédure endovasculaire peut être envisagée (Figure 1.27). L’idée, comme pour
la technique de chirurgie endovasculaire de l’aorte abdominale, est d’arriver à l’endroit
où se trouve l’anévrisme en utilisant un vaisseau périphérique comme point d’accès.
Une fois sur place, l’endoprothèse peut être déployée afin d’isoler la partie de l’artère
pathologique et prendre le relai pour supporter le flux sanguin.
L’endoprothèse doit être suffisamment grande en diamètre et dépasser le diamètre nor-
mal de l’aorte d’environ 20% pour avoir une bonne étanchéité dans une petite longueur
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qui va des artères coronaires au tronc braquio-céphalique. De plus, elle doit avoir des
points d’ancrage pour éviter une migration qui peut être très dangereuse pour le patient.
Ce type de procédure dépend de plusieurs facteurs anatomiques comme le diamètre, la
tortuosité ou l’état pathologiques des voies d’accès vasculaire.
Actuellement les endoprothèses vasculaires pour l’aorte ascendante ainsi que des sys-
tèmes de déploiement n’existent pas sur le marché. Cela a obligé les chirurgiens à im-
proviser des endoprothèses qui normalement sont prévues pour l’aorte descendante ou
abdominale, ainsi que de trouver de nouvelles voies d’accès à l’aorte ascendante par
les artères axillaires (Saadi et al., 2010). Il existe toujours un risque d’endommager la
valve aortique car les endoprothèses disponibles sur le marché ne sont pas adaptées à
l’anatomie de l’aorte ascendante.
Figure 1.27.: Déploiement d’urgence à travers l’artère axillaire d’une endoprothèse
abdominale dans l’aorte ascendante entre les artères coronaires et le tronc brachio-
céphalique (Saadi et al., 2010).
Due à la complexité anatomique de l’aorte ascendante, à la difficulté d’accès en raison de
la proximité du cœur, à la présence de la valve aortique et des artères coronaires, cette
technique aujourd’hui n’est pas très utilisée, surtout dans des cas où il est nécessaire de
remplacer aussi la valve aortique incontinente. L’avantage d’utiliser ce type de chirurgie
est qu’elle est beaucoup moins invasive et traumatique pour le patient. Dans l’avenir et
grâce à la constante amélioration des techniques opératoires et technologies au service
de la chirurgie, notamment l’imagerie médicale, ce type d’intervention pourra être plus
fréquemment utilisé.
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1.3.4. Caractéristiques mécaniques de l’ATA
Choudhury et al. (2009) ont réalisé des essais mécaniques en utilisant des échantillons
d’ATA anévrismales et saines pour mesurer la variation régionale des propriétés méca-
niques. Ils ont trouvé que l’épaisseur de la petite courbure était plus importante que
celle de la grande courbure, ce qui peut avoir une influence dans la distribution de
contraintes dans la paroi. La raison de cet épaississement localisé est probablement due
à un remodelage ainsi qu’à l’orientation de la valve aortique par rapport à l’ATA.
Plusieurs auteurs (García et al., 2011; Iliopoulos et al., 2009b) ont réalisé des essais
mécaniques en utilisant des échantillons d’ATA en état sain et pathologique anévrismal.
Leurs résultats montrent que la résistance des deux types de tissus (sains et patho-
logiques) ne change pas significativement entre la direction axiale et circonférentielle.
Cela montre la faible anisotropie des deux types de tissus. Dans leur étude, Vorp et
al. (2003) ont confirmé que les échantillons d’ATA saine ont une résistance plus impor-
tante dans les directions axiale et circonférentielle, par rapport aux échantillons d’ATA
anévrismale. Les échantillons d’ATA anévrismale ont une résistance diminuée d’environ
30% et ils sont plus rigides que ceux d’ATA saine. Il a été montré par Okamoto et al.
(2002) que pour les échantillons d’ATA anévrismale, l’âge du patient a certainement une
influence importante par rapport à la résistance de la paroi artérielle, tandis que pour
les échantillons d’ATA saine, cet effet n’a pas encore été démontré.
Une comparaison de l’aorte ascendante, descendante et abdominale a été faite par La-
brosse et al. (2009) en utilisant huit aortes cadavériques. Des trois échantillons, l’aorte
ascendante a présenté le rayon interne médian le plus important. L’épaisseur médiane la
plus importante a été observée dans les échantillons d’aorte ascendante et descendante.
La contrainte résiduelle (Section 1.1.4.3) mesurée par l’angle d’ouverture des échantillons
a montré qu’il n’existait pas une différence significative entre les trois types d’échan-
tillons. Un essai de gonflement à une pression constante a été réalisé afin de comparer
les différents niveaux d’allongement. L’allongement dans la direction circonférentielle
des trois types d’échantillons était similaire mais l’étirement dans la direction axiale
était plus important pour les échantillons d’aorte ascendante et descendante que pour
l’aorte abdominale.
Il n’est toujours pas très clair si l’AATA doit être considéré comme un tissu isotrope ou
anisotrope. Certains auteurs ont trouvé que les échantillons d’AATA étaient des tissus
anisotropes (Zhou et Fung, 1997) tandis que d’autres ont trouvé que l’AATA était un
tissu isotrope, la direction axiale régissant la rupture (Choudhury et al., 2009; Okamoto
et al., 2002).
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Différents facteurs entrent en jeu dans la formation des anévrismes de l’aorte thoracique
ascendante (AATA), ce qui rend difficile la prévention de leur apparition. Cependant,
nous sommes amenés à être en mesure d’éviter leur rupture. La caractérisation méca-
nique des échantillons aortiques sains et pathologiques d’aujourd’hui permettra de créér
une base de données qui aidera à mieux comprendre les mécanismes d”évolution des
anévrismes afin d’éviter leur rupture qui peut avoir des conséquences catastrophiques
pour le patient.
1.4. Importance d’étudier la biomécanique artérielle
1.4.1. Etat de l’art sur la compréhension du développement des
pathologies de type anévrisme, rôle du couplage de la
mécanique avec la biologie
La mécanique joue un rôle majeur dans la régulation de la croissance et le remodelage
des tissus et des organes. Cela a été mis en évidence avec l’étude de l’os trabéculaire
dont la structure est orientée dans la direction de contraintes principales induites par des
chargements externes. Dans le domaine vasculaire, il est important de prendre en compte
la mécanique artérielle, la pression artérielle, le flux sanguin et différents phénomènes
biologiques comme le remodelage ou la croissance qui peuvent nous aider à comprendre
des pathologies comme la formation des anévrismes. En particulier la mécanobiologie
nous permet de comprendre comment les cellules vasculaires répondent à différentes
sollicitations qui finalement pourront nous indiquer les types de contraintes qui régissent
des phénomènes comme le remodelage, ou la rupture de la paroi artérielle.
Il existe trois processus fondamentaux dans la mécanobiologie : la transduction ou
convertissement d’un signal mécanique en signal biochimique, la transcription qui copie
l’ADN cellulaire et finalement la traduction qui synthétise des nouvelles protéines à par-
tir de l’ADN. Le but final de ces processus est de s’adapter aux différentes conditions
de chargement mécanique (Humphrey, 2002).
Les cellules vasculaires qui peuvent avoir une fonction fondamentale lors du couplage
mécanobiologique sont tout d’abord les cellules endothéliales qui sont en contact direct
avec le flux sanguin, ensuite les cellules musculaires lisses qui permettent de contrôler
le flux sanguin par une contraction ou une dilatation, les fibroblastes qui régulent la
résistance globale de l’artère en modifiant son contenu en collagène et finalement les
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globules blancs et les plaquettes qui peuvent avoir un rôle important en cas d’infection
ou de blessure. Les cellules vasculaires peuvent être affectées directement et de façon
importante par les contraintes hémodynamiques.
Les cellules vasculaires peuvent avoir des réponses précises dans le temps à différentes
stimulations :
– de manière instantanée par l’activité des canaux ioniques,
– à court terme par une altération du cytosquelette cellulaire,
– et une réponse à moyen terme par une altération de la synthèse des protéines qui a le
plus de relation avec la formation, à long terme, des anévrismes (Kilic et al., 2005).
Les fibres d’élastine apportent de l’élasticité dans la paroi artérielle alors que les fibres
de collagène apportent la résistance du tissu. Il a été montré que la formation des
anévrismes trouve son origine dans la dégradation des fibres élastiques et des CML de
la paroi artérielle (Canham et al., 1999). Les modifications dans l’adventice dues à des
contraintes provoquent un épaississement de cette couche par la synthèse de collagène
qui peut être une réponse afin de protéger la paroi de l’anévrisme dû au manque de fibres
élastiques (Freestone et al., 1995). Ce phénomène homéostatique cherche à maintenir un
équilibre dans la paroi artérielle et c’est justement un déséquilibre localisé dans la paroi
qui peut être à l’origine de la rupture d’anévrisme (Humphrey, 2002).
1.4.2. Apport de la biomécanique pour améliorer les méthodes de
diagnostic
Une radiographie de thorax (Figure 1.28) peut être la première technique d’imagerie à
révéler la présence d’un anévrisme de l’aorte thoracique ascendante (AATA). L’échocar-
diographie transœsophagienne, la tomographie avec un produit de contraste et l’imagerie
par résonance magnétique (IRM) sont les moyens les plus adéquats pour l’évaluation
des AATA. Pour mieux étudier les patients qui ont des anévrismes et sont éligibles à
une intervention chirurgicale, c’est l’aortographie avec un produit de contraste qui est
utilisée.
Les patients avec des anévrismes symptomatiques dont le diamètre est supérieur à 5,5
cm ou qui ont enregistré une croissance supérieure à 0,1 cm par an, doivent être pris
en charge pour un traitement chirurgical. Il a été constaté qu’à partir d’un diamètre
de 6 cm le risque de rupture ou de mort augmente considérablement et est supérieur
au risque chirurgical (Coady et al., 1999c; Davies et al., 2002) mais il est important de
souligner qu’il y a un bon nombre d’anévrismes qui rompt avant d’atteindre cette taille
(Hall et al., 2000; Nicholls et al., 1998), et inversement. Il est donc nécessaire de trouver
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Figure 1.28.: a) La radiographie du thorax permet de découvrir la présence d’un ané-
vrisme et b) l’utilisation de l’IRM permet de mesurer précisément son diamètre (Sul-
livan et al., 1988; Evangelista, 2010).
d’autres moyens plus précis pour diagnostiquer correctement le risque de rupture des
anévrismes.
Différentes techniques sont utilisées en pratique clinique afin d’évaluer les propriétés
mécaniques in vivo des artères, par exemple des paramètres globaux de la raideur arté-
rielle ou l’élasticité. L’avantage d’étudier les propriétés mécaniques in vivo est surtout de
garder les conditions de l’état physiologique et ainsi d’obtenir des résultats plus fiables.
L’analyse de la vitesse de l’onde pulsatile (VOP) est la technique de référence pour me-
surer la raideur artérielle (O’Rourke et al., 2002). Cette technique consiste à mesurer la
vitesse de propagation des ondes de pression créées par le cœur et ensuite retransmises
dans tout l’arbre artériel grâce à l’effet windkessel (Section 1.1.2). Pour le réaliser, tout
d’abord il faut établir une distance de mesure avec deux sondes, ensuite le temps que
l’onde mécanique met à arriver d’une sonde à l’autre nous permet de définir la vitesse de
cette onde qui est calculée en divisant la distance par le temps. La raideur artérielle est
déterminée par la relation : V OP =
√
(Eh/dρ) cette relation nous permet de retrouver
finalement E = V OP 2(dρ/h) où E est le module de Young, h est l’épaisseur, d est le
diamètre et ρ est la densité du sang. La VOP change en fonction de l’âge et de l’état
pathologique du patient et c’est un indicateur d’une pathologie dans le système cardio-
vasculaire comme l’hypertension artérielle (Section 1.2.5). La limite de cette technique
est qu’elle ne prend pas en compte la morphologie 3D vasculaire et surtout qu’elle ne
permet pas de faire la distinction entre les variations locales des propriétés (Cavalcante
et al., 2011).
L’altération de la VOP selon Guerin et al. (2001) peut être un moyen de prédire le
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développement des pathologies artérielles parce que l’augmentation de la raideur de
l’artère est un signe du changement irréversible qui se produit dans la paroi artérielle.
Cette technique est intéressante non seulement pour la détection anticipée des états
artériels pathologiques, mais aussi pour contrôler le rendu d’un suivi thérapeutique.
Aujourd’hui on ne sait pas encore clairement si c’est l’augmentation de la raideur arté-
rielle qui provoque le développement de pathologies cardiovasculaires ou si ce sont les
pathologies qui provoquent l’augmentation de la raideur de la paroi. Avolio et al.(1995)
ont étudié les facteurs environnementaux influant sur la structure de la paroi artérielle.
Ils ont montré que les modifications des propriétés biomécaniques de l’aorte peuvent être
précédées par le développement d’un état pathologique artériel. Leurs résultats montrent
que les facteurs environnementaux et génétiques altèrent la structure de l’aorte.
L’utilisation d’ultrasons pour caractériser mécaniquement les artères in vivo permet de
prendre en compte des informations essentielles telle que la morphologie, l’hémodyna-
mique et les propriétés élastiques des tissus. Des nombreuses études (Sonesson et al.,
1997; Lehmann, 1993; Kanters et al., 1998; Hayashi et al., 1980) ont réalisé des mesures
des propriétés élastiques des différents types d’artères comme des aortes, des artères
cérébrales ou des artères carotides. Afin d’identifier ces propriétés élastiques, ils ont fixé
le transducteur ultrason dans une position et ils ont observé le mouvement de la paroi
artérielle sous différentes sollicitations in vivo. Ils ont été capables de montrer que les
propriétés élastiques des artères peuvent avoir une influence importante lors des analyses
de diverses pathologies cardiovasculaires.
Ces types d’approches nous permettent de faire une évaluation globale de la raideur de
l’arbre artériel, cependant l’apparition de l’anévrisme est un phénomène localisé et il
est nécessaire d’utiliser des approches qui nous permettent d’évaluer les caractéristiques
locales des artères.
1.4.3. Apport de la biomécanique pour aider à la prise de décision
des chirurgiens en quantifiant les risques de rupture
Le principal risque pour les patients atteints d’un anévrisme de l’aorte thoracique as-
cendante (AATA) est la rupture. En cas de rupture une hémorragie interne massive se
produit, engendrant une mort subite, ce qui explique que le patient a environ 3% de
chances de survivre (Johnston et al., 1991).
Evidemment, l’intervention chirurgicale doit se faire avant que la rupture de l’anévrisme
se produise. Le risque de rupture de l’anévrisme doit être plus important que le risque
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de l’intervention chirurgicale. En raison des risques associés à la rupture de l’anévrisme
et aussi à l’intervention chirurgicale, il est important d’établir des critères plus fiables
afin d’opérer seulement les patients qui connaissent un véritable risque de rupture d’ané-
vrisme (Figure 1.29).
Figure 1.29.: Mesure erronée du diamètre maximal due à la tortuosité d’un anévrisme
abdominal entre a) un plan axial qui va surestimer le diamètre en comparaison avec
b) un plan coronaire par IRM. (Elefteriades et Farkas, 2010).
Les critères d’intervention utilisés aujourd’hui sont essentiellement des critères morpho-
logiques comme le diamètre maximal et le taux de croissance annuel de l’anévrisme.
Mais plusieurs études ont mis en évidence les limites de l’utilisation de ce type de cri-
tères, notamment en identifiant des cas où les anévrismes d’un plus petit diamètre que
le diamètre maximal ont rompu (Nicholls et al., 1998; Powell, 1998), d’où la nécessité de
se servir d’autres critères qui pourraient venir en complément des critères actuellement
utilisés et de prendre en compte le comportement mécanique de la paroi artérielle.
Plusieurs auteurs (Fillinger et al., 2003; Doyle et al., 2009; Vande Geest et al., 2006b) ont
proposé des critères de rupture des anévrismes de l’aorte abdominale (AAA) basés sur
les propriétés biomécaniques de ces tissus afin de compléter les critères morphologiques
déjà appliqués.
La rupture des anévrismes a lieu quand les contraintes mécaniques qui sont exercées
localement sont plus grandes que la résistance de la paroi artérielle. Il est important
de quantifier les contraintes mécaniques en prenant en compte des paramètres matériau
personnalisés.
Sanchez et al. (2012) ont réalisé une étude motivée par la création d’un index de risque de
rupture des anévrismes cérébraux basé sur la biomécanique et qui peut être personnalisé
à chaque patient. En faisant des simulations numériques des interactions fluide-structure
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au niveau de la paroi de l’anévrisme, ils ont constaté que les propriétés matériau de l’ané-
vrisme avaient une influence importante dans les variations de volume du sac anévrismal
et que ce sont ces variations du volume mesurées par imagerie médicale qui peuvent être
la base de la création d’un index biomécanique du risque de rupture. Dans le même
sens, Cebral et al. (2005) ont essayé de créer une mesure du risque de rupture basée sur
l’analyse hémodynamique de l’anévrisme. Ils se sont rendu compte que le paramètre le
plus influent dans l’analyse était la géométrie de l’anévrisme, d’où l’intérêt d’améliorer
constamment les techniques d’imagerie médicale. En utilisant une méthode inverse cou-
plée avec la méthode des éléments finis, Lu et al. (2008) ont été capables de calculer
la distribution des contraintes dans des morphologies d’anévrismes cérébraux sans avoir
besoin de connaitre les propriétés élastiques de la paroi artérielle.
Si on prend on compte que la rupture de l’anévrisme survient à l’excès des contraintes
appliquées dans la paroi, la mesure et la détection anticipée des contraintes dans la pa-
roi artérielle devient un enjeu majeur afin de prédire et éviter la rupture de l’anévrisme
(Figure 1.30). La manière la plus simple de calculer la contrainte de la paroi artérielle
est d’utiliser la Loi de Laplace (Stringfellow et al., 1987; Mower et al., 1993), mais cette
simplicité implique l’utilisation d’hypothèses qui peuvent être irréalistes, comme sup-
poser avoir une géométrie parfaitement sphérique ou cylindrique et d’utiliser le rayon
de courbure pour estimer la contrainte de l’anévrisme. En sachant que les anévrismes
ont une morphologie très complexe et qu’il existe une distribution des contraintes très
irrégulière dans la paroi de l’anévrisme, plusieurs auteurs (Fillinger et al., 2002; Ragha-
van et al., 2000) considèrent que la loi de Laplace n’est pas appropriée pour calculer les
contraintes des anévrismes in vivo.
Différentes méthodes peuvent être utilisées pour calculer les contraintes dans la paroi
de l’anévrisme. Il est important d’éviter d’utiliser des géométries idéalisées et de don-
ner priorité à l’utilisation des géométries personnalisées obtenues par des techniques
d’imagerie médicale (Stringfellow et al., 1987; Elger et al., 1996).
Les systèmes ultrason utilisés pour retrouver la morphologie 3D des artères in vivo
présentent un grand avantage par rapport à la complexité et au coût d’utilisation de
l’IRM. Contrairement au scanner à rayons X ou aux techniques utilisant des liquides de
contraste comme l’aortographie, l’ultrason est complètement inoffensif pour le patient.
Récemment Karatolios et al. (2013) ont utilisé une technique ultrasonore 3D couplée
avec la méthode des éléments finis capable de suivre et mesurer les déformations des
AAA in vivo. La précision de cette méthode leur permet de mesurer des variations
localisées afin de retrouver des anomalies qui peuvent conduire à une éventuelle rupture
de la paroi anévrismale.
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Figure 1.30.: Analyse 3D de la distribution des contraintes d’anévrismes abdominaux
sur deux patients différents. (Fillinger et al., 2003).
En comparaison avec les AAA, les AATA ont été très peu étudiés et il existe nettement
moins d’information sur leur comportement et leurs propriétés mécaniques. Avant d’éta-
blir des critères de rupture, il peut être raisonnable de continuer à réaliser en parallèle
des essais mécaniques et des simulations numériques afin d’enrichir la base de données
biomécaniques des AATA et ainsi effectuer des prédictions plus précises basées sur des
validations expérimentales.
Il y a encore du progrès à faire afin d’améliorer la fiabilité des calculs des contraintes
de la paroi de l’anévrisme, par exemple il a été montré par Raghavan et al. (2004) que
la variation spatiale de l’épaisseur de la paroi de l’anévrisme peut avoir une influence
importante dans l’analyse des contraintes et qu’elle peut être utilisée pour calculer la
localisation de la rupture.
Les calculs des contraintes de traction jusqu’à la rupture peuvent donner un ordre de
grandeur des contraintes que peut supporter le tissu afin de définir le risque de rupture
d’un anévrisme. C’est un domaine ouvrant beaucoup de possibilités à la mécanique des
solides et à la mécanique des fluides pour mieux comprendre le phénomène de la rupture.
Dans le domaine de l’imagerie médicale il y a encore du progrès à faire pour donner aux
cliniciens et chercheurs une reconstruction 3D précise de l’anévrisme et surtout pour
prendre en compte les variations d’épaisseur du tissu anévrismal qui peuvent avoir une
influence très importante lors des calculs de contraintes dans la paroi.
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Afin de mesurer correctement le risque de rupture des anévrismes, il est nécessaire de
compléter les critères utilisées jusqu’à aujourd’hui par des critères personnalisés qui
prennent en compte les caractéristiques de chaque patient et ainsi obtenir des résultats
plus précis qui seront basés sur le comportement mécanique et la résistance de la paroi
artérielle.
1.5. Essais mécaniques sur les artères
Les lois de comportement nous permettent d’établir des relations entre la contrainte et
la déformation des différents matériaux. Afin de caractériser les lois de comportement
des artères, plusieurs types d’essais mécaniques existent.
1.5.1. Essai uniaxial
Un essai uniaxial de traction (Figure 1.31), ou de compression, nous permet de mesurer
l’allongement et d’aller jusqu’à la rupture d’un échantillon artériel maintenu entre deux
mors et sous une tension contrôlée. Ce type d’essais est l’un des plus utilisés dans la
mécanique expérimentale appliquée aux tissus artériels. Selon la façon de découper un
même échantillon, il est possible de caractériser séparément ses propriétés mécaniques
dans la direction axiale ou circonférentielle, mettant en évidence le comportement ani-
sotrope et non linéaire des artères jusqu’à la rupture.
Figure 1.31.: a) Echantillons d’artère découpés dans la direction axiale et circonfé-
rentielle pour être utilisés lors des essais uniaxiaux (Holzapfel et al., 2004). b) et c)
Montrent les courbes de contrainte-déformation des essais uniaxiaux des échantillons
d’AAA, testés dans la direction b) axiale et c) circonférentielle (Raghavan et al., 1996).
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Raghavan et al. (Raghavan et al., 1996) ont réalisé des essais uniaxiaux sur des échan-
tillons d’anévrisme de l’aorte abdominale (AAA) et ils ont montré qu’à partir de ce
type d’essais il est possible d’établir une limite élastique qui marque la fin du comporte-
ment élastique et le début de l’endommagement qui provoquera la rupture (Figure 1.31b
et Figure 1.31c). Leurs travaux permettent de conclure que la rupture des échantillons
d’AAA se produit par une réduction de la résistance de l’échantillon à la traction.
Un inconvénient d’utiliser ce type d’essais est qu’il ne permet pas de caractériser le com-
portement tridimensionnel des artères car il ne peut s’appliquer qu’à une seule direction
pour chaque échantillon. Or, même si les essais réalisés dans une seule direction nous
donnent des informations importantes sur le comportement mécanique des AAA, ils ne
suffisent pas à décrire leur comportement global.
1.5.2. Essai biaxial
L’essai de traction biaxial (Figure 1.32) est conçu pour mettre en tension un échantillon
découpé le plus souvent en carré et ainsi associer la contribution simultanée de la direc-
tion axiale et circonférentielle de l’échantillon. Il est courant de définir différents rapports
de tension entre la direction axiale et circonférentielle afin d’approcher les conditions de
chargement physiologique.
Figure 1.32.: Dispositif d’essai biaxial permetant de mettre en tension de manière
simultanée la direction axiale (L) et circonférentielle (θ). Au centre se trouve l’échan-
tillon d’AATA (Azadani et al., 2013).
Azadani et al. (2013) ont utilisé ce type d’essai pour caractériser le comportement mé-
canique des échantillons d’anévrismes de l’aorte thoracique ascendante (AATA). Ils ont
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effectué un recalage entre les déformations biaxiales observées et une fonction d’énergie
de déformation bidimensionelle afin de calculer les contraintes exercées sur les échan-
tillons jusqu’à leur rupture. Ils ont comparé ces contraintes biaxiales avec les contraintes
physiologiques calculées à partir du diamètre préopératoire de l’anévrisme et en utilisant
la Loi de Laplace. Leurs résultats montrent qu’il y a une différence significative entre les
contraintes biaxiales à la rupture et les contraintes physiologiques du diamètre maximal
de l’anévrisme.
Cette approche montre l’avantage d’utiliser des essais biaxiaux afin de comprendre le
comportement mécanique des anévrismes et qu’il est nécessaire d’établir des nouveaux
critères de rupture.
1.5.3. Essai de gonflement cylindrique
L’essai de gonflement cylindrique consiste à clamper les deux extrémités d’un segment
artériel ayant une forme cylindrique (Figure 1.33). L’étanchéité du segment est vérifiée
puis un liquide est introduit par l’une des extrémités afin de créer une pression à l’in-
térieur du segment et observer son comportement. L’idée est d’imiter le chargement
physiologique que provoque la pression sanguine sur les artères. Des relations entre le
niveau de pression et les déformations du segment artériel permettent de caractériser
mécaniquement le segment artériel. Les déformations peuvent être observées grâce à
l’utilisation des techniques optiques. Les essais de gonflement cylindrique présentent le
grand avantage de préserver la morphologie de l’artère et ses conditions de chargement
in vivo. Avril et al. (2010) ont utilisé ce type d’essai sur un segment d’aorte ascendante
humaine. Des marqueurs recouvrant la surface ont permis de réaliser des mesures de
champs et quantifier la déformation et la contrainte du segment artériel sous pression.
En utilisant une approche inverse ils ont été capables d’identifier des propriétés maté-
rielles de l’artère, basée sur un modèle de Fung (1993) (Section 1.1.4.4).
L’utilisation des mesures de champs pour ce type d’essai montre qu’il est possible de
caractériser les hétérogénéités qui existent dans un segment artériel. Une restriction
importante qu’il faut prendre en compte lors de l’utilisation de ce type d’essai est que le
segment artériel doit avoir une forme en tube cylindrique droit pour pouvoir visualiser
correctement les déformations à travers un système de mesure optique.
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Figure 1.33.: a) segment artériel utilisé, b) distribution de la composante circonféren-
tielle de la contrainte de Cauchy sur le segment aortique à une pression de 7 kPa
(Avril et al., 2010).
1.5.4. Essai de gonflement
Un essai de gonflement (Figure 1.34) consiste à utiliser une zone du segment artériel
qui sera clampé par une géométrie circulaire. Ceci permet d’isoler la zone d’intérêt et
ensuite introduire un liquide afin de créer une pression à l’intérieur de la zone d’intérêt
du segment artériel. De la même manière que dans l’essai de gonflement cylindrique,
la pression provoque la déformation de l’artère. La relation établie entre la pression
induite et les déformations observées permet de décrire le comportement mécanique du
tissu sous gonflement. L’essai de gonflement est considéré comme un essai multiaxial car
selon l’endroit de la surface gonflée qui est observé, différents rapports de tension entre
les directions d’étirement sont appliqués. La zone centrale de l’échantillon gonflé peut
être considérée comme soumise à un étirement equibiaxial. Plus on s’éloigne de cette
zone centrale et plus l’étirement devient uniaxial.
Marra et al. (2006) ont développé un dispositif de gonflement pour mesurer la résistance
à la rupture des échantillons d’aorte thoracique descendante de porc. L’étirement et le
rayon de courbure des échantillons ont été mesurés par deux caméras positionnées dans
la direction axiale et circonférentielle pendant le gonflement. Leurs résultats montrent
que la rupture des échantillons se fait par un déchirement dans la direction circonféren-
tielle, provoquée par des contraintes axiales. Le comportement élastique non linéaire des
échantillons a été caractérisé par le modèle Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO) (Holzapfel
et al., 2000) (Section 1.1.4.4). Leurs résultats montrent que la contribution isotrope du
modèle HGO est négligeable.
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Figure 1.34.: a) Les directions axiales et circonférentielles de l’échantillon sont repérés,
b) ces directions sont alignées avec les caméras dans le dispositif de gonflement. c)
Echantillon gonflé juste avant la rupture (Marra et al., 2006).
Mohan et Melvin (1983) ont utilisé ce type d’essai avec des aortes thoraciques descen-
dantes cadavériques. Les déformations des échantillons sous gonflement ont été enregis-
trées par des photographies et la contrainte à la rupture a été calculée. Leurs résultats
montrent que la majorité des échantillons rompt dans la direction circonférentielle.
Plus récemment Kim et al. (2012) ont réalisé des essais de gonflement sur des échantillons
d’AATA pour mieux comprendre le phénomène de la rupture. Des mesures de champs
ont été enregistrées afin d’obtenir des valeurs de déformation et de contrainte. Ils ont
proposé la création d’un paramètre quantifiant la contrainte à la rupture des échantillons.
Leurs résultats montrent qu’il est possible d’utiliser des mesures de champs pour calculer
des valeurs moyennes des échantillons sous gonflement.
L’inconvénient d’utiliser ce type d’essai par rapport au gonflement cylindrique est la
nécessité de couper le segment artériel pour l’installer correctement dans le dispositif
de gonflement. Cependant cet essai est idéal pour être utilisé avec des échantillons ar-
tériels ayant une morphologie complexe, avec lesquels il est difficile d’utiliser l’essai de
gonflement cylindrique.
Lors du traitement chirurgical des AATA (Section 1.3.3), une prothèse synthétique rem-
place le segment anévrismal. Cette procédure chirurgicale est l’une de seules à permettre
l’excision complète d’un segment artérielle pathologique. Une fois la chirurgie finalisée,
l’anévrisme excisé n’a plus aucune utilité pour le patient, ce qui permet de l’utiliser pour
effectuer des essais mécaniques afin de caractériser son comportement. L’essai mécanique
le plus adapté pour caractériser les échantillons d’AATA est celui du gonflement car les
AATA ont une forme cylindrique irrégulière formée par la petite et la grande courbure
(Section 1.3.1).
Grâce à un accord établi entre l’Ecole Nationale Supérieure des Mines de Saint-Etienne
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et le Centre Hospitalier Universitaire Hôpital Nord de Saint-Etienne, il est possible
d’avoir accès aux échantillons d’AATA excisés pour les utiliser à des fins de recherche
scientifique en suivant les directives du comité d’éthique. Ces échantillons sont utilisés
pour effectuer des essais de gonflement jusqu’à la rupture. Dans un premier temps, cela
permet de constituer une base de données riches qui permettront de mieux comprendre
le phénomène de la rupture d’anévrisme. Dans un deuxième temps, cela permettra de
créer des outils diagnostiques et des critères d’intervention chirurgicale basés sur les
propriétés mécaniques de ces tissus.
Les différentes approches de caractérisation des échantillons sous gonflement considèrent
l’ensemble de l’échantillon comme un matériau homogène. Il est nécessaire de construire
une approche qui prend en compte les caractéristiques hétérogènes et les variations lo-
cales des tissus artériels. L’objectif de ce travail est de proposer une approche qui permet
de calculer la distribution des contraintes de manière localisée, prenant en compte l’hé-
térogénéité du tissu artériel de manière personnalisée. A long terme, la caractérisation
locale des tissus artériels de manière personnalisée permettra de réaliser des analyses in
vivo afin de mieux évaluer le risque de rupture d’un anévrisme.
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2.1.1. Récupération des échantillons aortiques au CHU de
Saint-Etienne
La procédure expérimentale est effectuée avec des échantillons d’Anévrisme de l’Aorte
Thoracique Ascendante (AATA) prélevés chez des patients suite à une chirurgie de
remplacement du segment pathologique de l’aorte par une prothèse synthétique (Section
traitements AATA - Chapitre 1). Un accord a été établi avec le service de chirurgie
cardiovasculaire du Centre Hospitalier Universitaire (CHU) de Saint-Etienne Hôpital
Nord afin d’avoir accès à ces échantillons. Une fois que les échantillons ont été utilisés
pour réaliser des essais de gonflement, ils sont restitués à l’hôpital qui s’occupe de leur
destruction par la suite.
Entre le moment du prélèvement et le moment des essais biomécaniques, les échantillons
d’AATA sont conservés en réfrigération à 4°C dans une solution saline physiologique à
0,9%. Les essais sont effectués systématiquement dans les 24 heures suivant la procé-
dure chirurgicale. Cela nous permet de faire l’hypothèse que les propriétés mécaniques
du tissu sont maintenues dans ce laps de temps (Adham et al., 1996). Tout au long de la
préparation de l’échantillon, ainsi que pendant la réalisation de la procédure expérimen-
tale, l’échantillon est maintenu bien hydraté afin de conserver aux mieux ses propriétés
mécaniques d’origine.
2.1.2. Préparation des échantillons
Nous préparons chaque échantillon en commençant par reconnaître la forme et la po-
sition qu’il avait quand il faisait partie de l’aorte du patient. Les directions axiale et
circonférentielle de l’AATA (Figure 2.1a) sont repérées. La direction axiale est celle de
l´écoulement sanguin et la direction circonférentielle est perpendiculaire à la direction
axiale. Ensuite, l’échantillon est découpé axialement par la petite courbure (Section
ATA – Chapitre 1) afin de profiter au maximum de la surface restante pour effectuer
les essais de gonflement. Puis l’échantillon est ouvert et posé à plat pour mieux évaluer
la zone de l’échantillon que nous allons utiliser pour effectuer l’essai de gonflement. Les
échantillons qui présentent des calcifications, des thromboses ou d’autres anomalies ne
sont pas utilisés car ces facteurs modifient mécaniquement la réponse du tissu et af-
fectent le déroulement normal de l’essai de gonflement. La contrainte résiduelle dans les
échantillons aortiques utilisés n’est pas prise en compte car le découpage et le position-
nement à plat de l’échantillon ouvert supposent la libération de ce type de contrainte
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qui se trouve normalement dans le tissu (Fung, 1993; Holzapfel et al., 2000). Les prélève-
ments aortiques de grande taille permettent de découper plusieurs échantillons et ainsi
de réaliser plusieurs essais de gonflement. Inversement, les prélèvements d’une taille trop
réduite ne permettent pas la réalisation de la procédure expérimentale.
L’étape suivante consiste à découper un ou différents morceaux en carrés d’environ 40
mm x 40 mm à l’aide d’un scalpel et une règle chirurgicale. Ensuite en utilisant des ci-
seaux à pointe ronde, nous enlevons très soigneusement le tissu conjonctif lâche qui est
attaché à l’adventice de l’artère. Ce tissu est enlevé pour éviter que l’échantillon glisse et
s’échappe du dispositif de gonflement pendant la réalisation de l’essai, ce qui amènerait
à l’échec de la procédure expérimentale. De plus, ce tissu conjonctif ne fait pas partie du
champ d’intérêt de cette étude. L’échantillon carré obtenu contient l’intima, la media
et l’adventice. Dans un premier temps, il a été décidé de séparer les deux principales
couches de l’échantillon, l’intima-media d’un côté et l’adventice de l’autre (Figure 2.1b-i)
L’essai de gonflement est effectué avec chacune des deux couches, permettant deux essais
différents par échantillon aortique si toutes les conditions sont remplies. Mécaniquement,
les deux couches les plus importantes sont la media et l’adventice dans les artères saines
(Holzapfel et al., 2000). Chacune de ces deux couches présente généralement des pro-
priétés mécaniques différentes (Fung, 1993; Holzapfel et al., 2000; Humphrey, 2002), ce
qui constitue une bonne raison de les étudier séparément. Dans cette étude, la contribu-
tion mécanique de l’intima est négligée, ou plus précisément, elle est considérée comme
faisant partie de la media.
La séparation entre les deux principales couches, intima-media et adventice est réalisée
en différentiant la couleur de chacune des couches, la media étant jaunâtre tandis que
l’adventice est rosâtre, il est facile de les distinguer à l’œil nu, même si la séparation n’est
pas toujours très précise. Une première incision est faite avec un scalpel de dissection
dans la zone de transition entre la media et l’adventice. Nous pouvons enfin les séparer
en tirant sur chaque couche très soigneusement en essayant de réduire au maximum les
endommagements (Holzapfel et al., 2005; Sokolis et al., 2012).
Dans une deuxième série d’essais, les couches ne sont plus séparées (Figure 2.1b-ii) car
il est aussi intéressant de caractériser l’ensemble de couches qui composent la paroi
aortique. Pour ces types d’échantillons nous allons seulement éliminer le tissu conjonctif
lâche pour les raisons expliquées précédemment. Le reste de l’échantillon est préservé
afin de caractériser son comportement lors des essais de gonflement. A l’exception de la
séparation des couches, la préparation expérimentale est exactement la même pour les
échantillons de couches séparées comme pour l’échantillon entier.
Une fois que les échantillons sont découpés en carrés, une petite coupure est réali-
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Figure 2.1.: Procédure expérimentale : de la préparation de l’échantillon aortique jus-
qu’à l’essai de gonflement.
sée dans le coin supérieur droit pour distinguer la direction axiale et circonférentielle
(Figure 2.1b-i). Ce marquage nous permettra de positionner les échantillons dans le dis-
positif de gonflement toujours de la même manière. L’épaisseur initiale moyenne de
chaque échantillon « à plat » à l’état de contrainte nulle est mesurée en utilisant un pied
à coulisse numérique et deux plaques rectangulaires plastiques d’une épaisseur connue.
L’échantillon aortique est placé entre les deux plaques et celles-ci entre le pied à cou-
lisse. L’idée est de maintenir le tissu entre les plaques, mesurer l’épaisseur des plaques et
du tissu et ensuite enlever l’épaisseur des plaques pour obtenir l’épaisseur moyenne du
tissu. Avec ce type de mesure nous faisons l’hypothèse d’avoir une épaisseur homogène
à l’état de contrainte nulle, ce qui en réalité n’est pas le cas.
Mesurer l’épaisseur d’un échantillon aortique excisé (à contrainte nulle) n’est pas une
tâche facile. La méthode utilisée dans cette étude ne permet pas de distinguer l’épaisseur
de l’échantillon à différents endroits. Le pied à coulisse utilisé pour mesurer l’épaisseur
ne peut pas être utilisé directement sur l’échantillon car cet instrument pointu peut
s’enfoncer dans l’échantillon lors des mesures d’épaisseur, ce qui peut fausser les me-
sures. Il pourra être envisagé d’utiliser des mesures optiques pour prendre en compte la
topologie ou les variations locales de l’épaisseur du tissu.
L’échantillon aortique est considéré comme un tissu incompressible et pendant le dérou-
lement de l’essai de gonflement son épaisseur change. Même si pour l’instant la mesure
de l’épaisseur initiale à contrainte nulle se fait en prenant la moyenne de l’épaisseur,
nous verrons par la suite que nous sommes capables de retrouver les variations locales
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de l’épaisseur à l’état déformé. En effet, ces variations auront une influence importante
pour calculer la contrainte exercée pendant le gonflement.
2.1.3. Essai de gonflement des échantillons d’AATA
L’essai de gonflement (Mohan et Melvin, 1983; Brunon et al., 2011; Marra et al., 2006)
a été choisi parce qu’il représente un essai multiaxial bien adapté pour identifier les pro-
priétés hyperélastiques et anisotropes des tissus d’anévrismes de l’aorte thoracique as-
cendante (AATA). Ce type d’essai peut être considéré comme un essai quasi-équibiaxial
au centre de la zone de gonflement et comme un essai quasiment uniaxial aux bords de
cette zone. L’avantage d’utiliser cet essai est de tester le tissu de l’anévrisme par un essai
multiaxial et de pouvoir observer et mesurer les champs cinématiques avec un système
de Stéréo Corrélation d’Images (SCI).
Tout d’abord, l’échantillon est placé dans le dispositif de gonflement (Figure 2.1c) en
faisant correspondre la direction axiale de l’échantillon avec la direction verticale du
dispositif, et la direction circonférentielle de l’échantillon avec la direction horizontale
du dispositif. Le côté luminal de l’échantillon est placé vers l’extérieur du dispositif pour
être observé avec le système de SCI (Figure 2.2). Cette disposition est une convention
adoptée pour tous les essais réalisés. La direction axiale est celle qui suit l’écoulement
sanguin et la direction circonférentielle est perpendiculaire à la direction axiale.
Figure 2.2.: Schéma du sens de gonflement utilisé.
L’échantillon est maintenu à plat et serré entre la face d’injection et la face de support
du dispositif de gonflement. Cela crée une cavité hermétique qui est progressivement
remplie et provoque le gonflement de l’échantillon (Figure 2.3). La face dite d’injection
est le côté de l’appareil qui va introduire l’eau sous pression dans la cavité à gonfler
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et la face de support de l’appareil est essentiellement une plaque rectangulaire avec un
orifice circulaire au milieu, qui permet le gonflement à travers lui et qui en même temps
maintient le tissu par les bords. Les deux parties ou faces du dispositif de gonflement,
avec l’échantillon aortique, sont maintenus ensemble par deux vis que nous pouvons
ajuster manuellement en fonction de l’épaisseur et de la fragilité de l’échantillon d’intérêt.
Figure 2.3.: Schéma du dispositif de gonflement. La cavité hermétique est formée par
a) la face d’injection, b) l’échantillon et c) la face de support.
L’ensemble de la mise en place expérimentale (Figure 2.4) est composé par deux caméras
du système de SCI pour enregistrer tout l’essai de gonflement, un manomètre numérique
(WIKA® DG-10) pour contrôler la pression à l’intérieur de l’échantillon, un dispositif de
gonflement pour tenir l’échantillon aortique et un protecteur en plexiglas® pour protéger
les caméras des jets d’eau suite à la rupture de l’échantillon.
La création du mouchetis du côté luminal ou interne de l’échantillon est effectuée une
fois que ce dernier est fixé sur le dispositif de gonflement (Figure 2.1c). Le mouchetis est
obtenu par une diffusion aléatoire et homogène de peinture en aérosol sur toute la surface
de l’échantillon. La technique consiste à incliner horizontalement la surface d’intérêt et
de pulvériser de la peinture aérosol légèrement au-dessus de la surface. De cette manière
la surface est marquée indirectement par de petites gouttes de peinture qui tombent
sur elle et le mouchetis est formé. Il est important de maintenir la même distance entre
la bombe de peinture et la surface, ainsi que de garder la même ouverture de la valve
de la bombe de peinture au cours du marquage afin d’obtenir une taille régulière des
gouttes de peinture. Le mouchetis reste fixé à la surface tout au long du processus de
déformation causée par le gonflement. Par conséquent, la déformation du mouchetis
représentera la déformation de la surface pour le système de SCI. La peinture en aérosol
utilisée pour créer le mouchetis modifie marginalement les propriétés mécaniques de
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Figure 2.4.: Mise en place de la procédure expérimentale.
l’échantillon aortique (Zhang et al., 2002).
Afin de créer un mouchetis de bonne qualité, le côté luminal ou interne de chaque
échantillon est utilisé pour réaliser l’essai de gonflement. En effet, ce côté luminal ou
interne de l’échantillon a une surface et une couleur plus uniforme, ce qui facilite la
distinction du mouchetis en augmentant son contraste. La qualité du mouchetis joue
un rôle important vis-à-vis du système de SCI car il permet de suivre correctement la
déformation de l’échantillon. Avec l’utilisation de la couche aortique entière le mouchetis
se fait de la même manière sur l’intima et nous utilisons le même sens de gonflement
décrit précédemment (Figure 2.2). Le gonflement de l’échantillon utilisant l’adventice
vers l’extérieur aurait plus de similitude avec l’orientation du chargement physiologique
de l’artère et ressemblerait plus à la dilatation d’un anévrisme chez un patient, mais le
problème est que l’adventice est très irrégulière et visqueuse ce qui rend plus difficile
l’adhérence du mouchetis à cette surface.
L’exécution de l’essai de gonflement est quasi-statique. Il consiste à injecter de l’eau
dans la cavité hermétique (Figure 2.3) à un débit faible et constant obtenu par une
pompe à piston qui est poussée à une vitesse de 15 mm/min. L’essai se déroule jusqu’à
ce que le tissu éclate, cependant il peut être arrêté par une baisse de la pression due
à une possible fuite. Tout au long de la procédure, la pression est mesurée avec un
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manomètre numérique connecté à la pompe à piston. L’eau sous pression dans la cavité
hermétique provoque la déformation de l’échantillon et par conséquent la déformation
du mouchetis. Toutes les étapes du gonflement sont enregistrées par le système de SCI.
Une étape de gonflement est définie tous les 3 kPa jusqu’à la rupture, en moyenne
un total de 23 images sont prises à chaque essai. L’avantage d’utiliser le système de
SCI est qu’il nous permet de reconstruire la surface tridimensionnelle de l’échantillon
sous gonflement. Une technique similaire a été proposée il y a plus de trente ans par
Mohan et Melvin (1983) mais à l’époque seul le profil bidimensionnel de l’échantillon
sous gonflement était enregistré à l’aide des clichés de deux appareils photographiques.
Cela avait néanmoins permis de déterminer des propriétés de rupture moyenne des tissus
aortiques sous gonflement.
2.1.4. Mesure de champs utilisant un système SCI
Le système de stéréo corrélation d’images (SCI) utilisé est un système commercial dé-
veloppé par la société GOM® (Optical Measurement Techniques, Allemagne). Il est
exploité grâce à l’utilisation du logiciel Aramis® développé par la même société. Il est
composé de deux caméras CCD 8 bits, mesurant 256 niveaux de gris différents et ayant
une résolution de 1624 x 1236 pixels. Chaque caméra est équipée d’un objectif de 50
mm ; l’angle d’incidence par rapport à l’échantillon observé est d’environ 27° et un poin-
teur laser est placé entre les deux caméras pour guider les mesures. Pour configurer le
système de SCI, il est nécessaire de positionner correctement les deux caméras et faire
correctement la mise au point pour chacune des caméras en utilisant la valeur maximale
d’ouverture du diaphragme. Une fois la mise au point faite, l’ouverture du diaphragme
doit être mise à nouveau à sa valeur minimale dans le but d’élargir la profondeur de
champ tout au long de l’enregistrement de l’essai de gonflement. L’élargissement de la
profondeur de champ des caméras est important parce que l’essai de gonflement consti-
tue surtout des déplacements hors-plan et la mise au point doit être maintenue tout au
long de l’essai de gonflement. Ensuite, les filtres polarisants doivent être ajustés pour
réduire les effets du bruit externe, comme la luminosité excessive ou les reflets parasites.
L’étalonnage du système de SCI est fait à l’aide d’un panneau d’étalonnage adéquat
au volume mesuré. L’étalonnage a pour but d’assurer la cohérence dimensionnelle du
système. Lors du processus d’étalonnage, la distance entre le système de SCI et l’échan-
tillon est déterminée ainsi que l’orientation des caméras l’une par rapport à l’autre.
Une grande attention est accordée à chacune des étapes de calibrage du système car la
précision de la procédure expérimentale dépend de la qualité des réglages.
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2.1.4.1. Stéréo corrélation d’images (SCI)
Une fois la procédure expérimentale terminée, le traitement des images acquises est
effectué en utilisant le logiciel Aramis®. La SCI est une méthode optique qui nécessite
deux caméras pour déterminer la position tridimensionnelle de tout point visible. La
position tridimensionnelle est trouvée grâce à une technique de photogrammétrie qui est
basée sur la vision stéréoscopique humaine. A partir des images acquises par chacune
des caméras et pendant toutes les étapes de chargement (Figure 2.5), la zone d’intérêt
(ZDI) est définie afin d’exclure du traitement le reste de l’image qui ne nous intéresse
pas. Dans notre cas la ZDI sera toujours un cercle de 30 mm de diamètre.
Figure 2.5.: Vue du gonflement de l’échantillon à travers les deux caméras du système
de SCI et le logiciel Aramis®. Chaque étape de chargement est définie tous les 3kPa.
a) La caméra gauche de la première étape de chargement permet de définir la zone
d’intérêt (ZDI) jusqu’à b) la dernière étape de chargement.
La Figure 2.6 permet d’illustrer la technique de photogrammétrie. Les coordonnées 2D
des points c, d, et e, détectés par chaque caméra permettra le calcul des coordonnées 3D
des points A et B. La projection sur le centre optique de la caméra gauche des points A
et B coïncident sur le point c et empêche leur différentiation, mais grâce à l’utilisation
d’une deuxième caméra (caméra droite) nous pouvons nous rendre compte de la présence
du point B.
La première étape de la corrélation d’images consiste à discrétiser notre ZDI en imagettes
d’une taille donnée. La taille des imagettes et leur chevauchement définis en pixels sont
choisis généralement en fonction de la densité de données que nous désirons obtenir, mais
en prenant également en compte la répartition, la taille et le contraste du mouchetis dans
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Figure 2.6.: Utilisation des deux caméras pour retrouver les coordonnées 3D des points
A et B.
la surface (Figure 2.7a).
Une taille d’imagette de 21 x 21 pixels et un chevauchement d’imagettes de 5 pixels ont
étés choisis pour la majorité de nos essais. De cette manière la densité des points mesurés
est élevée, la précision des mesures augmente et cela représente un bon compromis entre
précision et temps de calcul. Pour chacune des imagettes qui composent la ZDI, le logiciel
Aramis® définira une valeur numérique en fonction des différents niveaux de gris détectés
par les caméras selon la répartition du mouchetis, d’où l’importance d’avoir une bonne
qualité de mouchetis et un bon contraste. Ceci permettra d’identifier et de suivre les
imagettes tout au long des différentes étapes de chargement de l’essai de gonflement
(Figure 2.7b).
Les coordonnées 2D des imagettes sont définies pour chaque caméra. Les coordonnées
d’une imagette observées par la caméra gauche et les coordonnées de la même imagette
observées par la caméra droite permettront de calculer les coordonnées 3D de l’ima-
gette en question par une technique de photogrammétrie. De cette manière toute la
surface tridimensionnelle de l’échantillon gonflé pourra être reconstruite en utilisant ses
coordonnées 3D (Figure 2.7c).
Le fait de choisir une taille d’imagette de 21 pixels et un chevauchement d’imagettes
de 5 pixels donne comme résultat une résolution de 0,54 µm (0,02 pixels) pour les
déplacements dans le plan et de 1,5 µm pour les déplacements hors-plan.
Finalement toute la surface est reconstruite grâce aux coordonnées 3D et cela se fait
à chaque étape de chargement. Une fois qu’une étape de chargement est complétée, le
logiciel calcule automatiquement la suivante avec une méthode d’appariement qui utilise
un algorithme de corrélation. L’objectif est de retrouver l’imagette à l’état déformé qui
67
Chapitre 2 Matériels et méthodes
Figure 2.7.: Numérisation 3D de l’échantillon d’AATA en utilisant le logiciel Aramis®.
ressemble le plus à l’imagette à l’état initial. De cette manière, toutes les étapes de
gonflement de l’AATA pourront être utilisées pour calculer la déformation suivie.
Comme nous travaillons dans des grandes déformations, il est nécessaire de définir les
images acquises successivement comme les images de référence l’une par rapport à l’autre
afin de pouvoir assurer la convergence de l’algorithme de corrélation tout au long du
processus de gonflement.
2.1.5. Caractérisation de l’incertitude de la méthode
La caractérisation de l’incertitude des mesures de champs du système de SCI couplé au
dispositif de gonflement est une procédure importante pour mieux évaluer nos résultats
et les erreurs produites pendant les mesures expérimentales. Cela permet d’évaluer les
sources d’incertitude de la procédure expérimentale.
Nous faisons l’hypothèse que certains paramètres sont déjà maîtrisés, même si en réalité
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ils sont juste négligés ou ils ne sont pas encore optimaux, comme par exemple l’applica-
tion du mouchetis sur le spécimen qui se fait de manière très aléatoire avec une bombe
peinture en spray ou l’étalonnage du système de SCI qui doit se refaire à chaque essai
de gonflement. Cette hypothèse nous permet de porter notre attention sur les autres
paramètres que nous maîtrisons moins, ainsi que sur les facteurs externes et environne-
mentaux de la procédure expérimentale.
Figure 2.8.: a) Image du dispositif de gonflement et de la table de micropositione-
ment et b) schéma de la disposition des caméras du système de SCI par rapport à
l’échantillon observé.
Un échantillon en caoutchouc marqué avec un mouchetis a été installé sur le dispositif de
gonflement. Le dispositif de gonflement a été placé sur une table de micropositionnement
(Figure 2.8a) permettant de quantifier les translations dans un repère local (Figure 2.9a)
et définir la position centrale ou de référence du dispositif de gonflement d’une manière
très précise.
Quatre sources d’erreur différentes ont été étudiées et évaluées :
– a) Bruit induit par des lumières parasites
– b) Mesure de la translation hors-plan (direction +3)
– c) Utilisation du protecteur en plexiglas®
– d) Répétabilité de la mesure
L’incertitude des mesures est quantifiée en prenant une image de la caméra droite du
système à l’état optimal ou de référence et en la comparant avec une autre image prise
aussi avec la caméra droite mais sous l’influence d’une des quatre sources d’erreur pos-
sible. La différence entre ces deux images se traduit par une translation ou déplacement
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linéaire mesurée numériquement sous le logiciel Matlab®. Plus la source d’incertitude
est grande, majeure sera la translation mesurée et inversement.
Pour mesurer le bruit induit par des lumières parasites dans la pièce du laboratoire,
nous avons comparé une image de référence utilisant seulement les lumières propres
au système de SCI avec une image où nous avons ajouté les lumières de la pièce du
laboratoire. La majeure incertitude provoquée par l’utilisation des lumières de la pièce
du laboratoire engendre un effet de translation moyenne de 1,1 µm dans le plan (suivant
la direction -3) (Figure 2.10a). Cela veut dire que l’effet perçu par les caméras est un
éloignement du dispositif de gonflement de 1,1 µm par rapport au système de SCI.
Même si cette valeur est très faible, nous l’avons prise en compte et nous avons réalisé
les essais de gonflement avec toutes les lumières de la pièce du laboratoire éteintes,
utilisant seulement les lumières propres au système de SCI.
Figure 2.9.: a) Définition du repère permettant de mesurer les translations indési-
rables, b) vues par la caméra droite du système de SCI.
Une mesure importante pour les essais de gonflement est la translation hors-plan (di-
rection +3) car le principal déplacement des échantillons aortiques sous gonflement se
fait hors-plan.
Nous avons pris une image de référence à 0 mm et nous l’avons comparée à des images
prises à 3 et à 6 mm hors-plan (direction +3) en utilisant la table de micropositionne-
ment. La moyenne de la translation mesurée numériquement entre l’image de référence
à 0 mm et les autres deux doit être égale à 3 et à 6 mm respectivement.
L’erreur mesurée se traduit par une translation de 12,2 µm et 16,6 µm dans les directions
+2 et +3 et d’une translation de 0,18 mm dans la direction -1 (Figure 2.10b). Cette der-
nière translation qui est significativement plus importante que les autres deux s’explique
par l’angle créé entre la caméra droite et le dispositif de gonflement (Figure 2.8b). En ef-
fet l’évaluation de l’incertitude a été faite en utilisant seulement les images de la caméra
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droite du système de SCI. Si nous prenons en compte seulement les images de la ca-
méra gauche, l’effet inverse se présente, nous mesurons une translation significativement
plus importante dans la direction +1, ce qui équilibre les deux mesures. En prenant en
compte les images fournies par les deux caméras du système de SCI, l’algorithme de
stéréo corrélation prend en compte cette translation vue par chacune des caméras et
l’ajuste toute au long de l’essai de gonflement.
Figure 2.10.: Valeurs moyennes des translations parasites détectées par la caméra
droite du système de SCI. L’incertitude des mesures est quantifiée dans 4 situations :
a) Bruit induit par des lumières parasites, b) Mesure de translation hors-plan (di-
rection +3), c) Utilisation d’un protecteur en plexiglas® et d) La répétabilité de la
mesure.
Le paramètre le plus intrusif dans la procédure expérimentale est probablement l’utili-
sation d’une plaque en plexiglas® qui protège les caméras et l’ensemble du système de
SCI de l’eau sous pression rejetée au moment de la rupture de l’échantillon aortique.
L’index de réfraction à 20° C mesuré pour le plexiglas® est de 1,51, et celui pour le verre
est de 1,50. C’est cette proximité entre les deux matériaux qui nous a amené à utiliser
du plexiglas® pour cette expérience. De plus, il est moins fragile.
Dans cette étude nous avons utilisé une plaque de plexiglas® de 8 mm d’épaisseur pour
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des raisons techniques. Cette plaque est positionnée entre les caméras et le dispositif de
gonflement après avoir fait l’étalonnage du système de SCI et juste avant de commen-
cer l’essai de gonflement. Le processus d’étalonnage impose une déviation maximale de
0,04 pixels qui est mesurée automatiquement par le logiciel Aramis® afin d’obtenir un
étalonnage correct. L’utilisation du protecteur plexiglas® au moment de l’étalonnage ne
permet pas d’obtenir une valeur de déviation inférieure à la valeur maximale recomman-
dée ; c’est pour cette raison que le protecteur est positionné une fois que le processus
d’étalonnage est validé.
Nous avons comparé une image de référence prise sans le protecteur (Figure 2.11a) avec
une image prise avec le protecteur (Figure 2.11b). Nos résultats montrent que l’utilisation
du protecteur rajoute un effet de luminosité dans les images enregistrées et surtout un
effet de translation moyenne hors-plan (direction +3) de 2,7 mm (Figure 2.10c) entre
le dispositif de gonflement et la caméra droite du système de SCI (Figure 2.11). Cette
translation se traduit par un rapprochement de 2,7 mm de l’image, qui en plus provoque
une translation dans les directions -1 et -2, due aux angles de configuration établis entre
la caméra droite et le dispositif de gonflement (Figure 2.8b). En prenant en compte
seulement la caméra gauche du système nous nous sommes rendu compte que cet effet
de rapprochement de 2,7 mm existe aussi ; les deux autres translations sont inversées à
+1 et +2.
Pour résoudre ce problème, nous avons équilibré l’effet de rapprochement par un éloigne-
ment du dispositif. En prenant en compte que cette translation est systématiquement
de 2,7 mm, nous avons utilisé la table de micropositionement pour éloigner le dispositif
de gonflement de 2,7 mm (direction -3) avant de commencer l’essai de gonflement.
La répétabilité ou mesure du bruit se fait en prenant deux images identiques où toutes
les conditions sont exactement les mêmes pour les deux images. Une des deux images est
définie comme l’image de référence et elle est comparé avec l’autre. Avec cette expérience,
nous mesurons le bruit électronique du système pour savoir si nous sommes capables
d’assurer une répétabilité entre toutes les mesures prises.
La valeur enregistrée la plus grande se traduit par une translation de 0,68 µm (Figure 2.10d)
dans la direction +1. En termes de déformation, la répétabilité a été évaluée dans la
ZDI, elle produit une déformation moyenne de la ZDI de 0.002% dans la direction -1,
de 0.002% dans la direction -2. Ces valeurs de déformation nous permettent de faire
confiance aux mesures de répétabilité acquises avec le système de SCI.
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Figure 2.11.: Prise de la même image avec la caméra droite du système SCI. a) image
sans protecteur et en b) avec le protecteur en plexiglas®. Les deux lignes latérales et
le système de référence (1,2,3) nous permettent de percevoir le déplacement suivant
la direction -1 de l’image avec protecteur en b).
2.2. Description cinématique de l’essai
L’analyse cinématique est basée sur le travail de Naghdi (1972); Green et Adkins (1970);
Lu et al. (2008); Zhao (2009). Pour décrire la cinématique de l’essai sous gonflement dans
le repère cartésien global (1, 2, 3), nous définissons x(P ) comme le vecteur position d’un
point matériel P dans la configuration déformée et X(P ) comme le vecteur position
du même point matériel P dans la configuration initiale (Figure 2.12). Chaque point
matériel P est repéré également en coordonnées pixels dans le repère lié à la caméra
gauche du système de SCI à l’état initial. Le jeu de coordonnées dans ce repère caméra
constitue un jeu de coordonnées dites paramétrées et notées ξα(α = 1, 2), dans lesquelles
une paire de coordonnées paramétrées P (ξ1, ξ2) est considérée comme le même point
matériel au cours de la déformation et (ξ1, ξ2) représentent les coordonnées initiales en
unités pixels fournies par le logiciel Aramis®.
Pour l’ensemble de pixels (ξ1, ξ2), les coordonnées 3D du point matériel correspondent
à l’état déformé x(ξα) dans la surface gonflée. En utilisant une méthode de différences
finies, nous obtenons à l’emplacement de chaque point matériel les vecteurs tangents
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Figure 2.12.: Schéma de la cinématique et les vecteurs de base.
covariants dans la configuration initiale (Gα) et déformée (gα) en utilisant :




et ensuite, les vecteurs de base contravariants dans la configuration initiale (Gα) et






Le tenseur gradient de la transformation bidimensionnel (définit dans le repère cartésien
global) de chaque point matériel est obtenu à partir du vecteur tangent covariant à l’état
courant et du vecteur de base contravariant à l’état initial :
F = gα ⊗Gα (2.3)
ensuite, à l’emplacement de chaque point matériel, le tenseur des déformations de Green-
Lagrange bidimensionnel est déduit tel que :
E = 12(F
TF − I) (2.4)
Nous établissons l’hypothèse de membrane et nous supposons que F et E s’écrivent dans
le repère local (qui est confondu avec le repère global à l’état initial du gonflement) :
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où Eij(ij = 1, 2, 3) sont les composants du tenseur des déformations de Green-Lagrange.
2.3. Méthode GAM (global analysis method)
L’objectif de cette analyse est de mesurer la contrainte moyenne à rupture de l’échan-
tillon gonflé, en utilisant la loi de Laplace et le rayon de courbure moyen de l’échantillon
gonflé. Pour calculer la contrainte moyenne à rupture de l’échantillon, la méthode pro-
posée consiste à trouver le rayon de courbure moyen de l’échantillon à l’étape finale de
gonflement, juste avant que la rupture se produise. Ensuite la loi de Laplace est utilisée
pour calculer la tension et en déduire la contrainte à rupture. Il s’agit d’une contrainte
de Cauchy.
La première étape du traitement des données par la méthode GAM consiste à charger
dans le logiciel Matlab® les coordonnées 3D de tous les points qui constituent la surface
de l’échantillon sous gonflement. Tous les points sont exprimés dans le repère cartésien
global (1, 2, 3) (Figure 2.13).
Afin de retrouver le rayon de courbure de la surface reconstruite de l’échantillon, une
demi-sphère dont nous connaissons le rayon de courbure est recalée sur la surface recons-
truite à l’aide d’un programmeMatlab®. Ce processus est représenté dans la Figure 2.14,
où la demi-sphère (en vert) est fixée au sommet de la surface reconstruite (en bleu)
(Figure 2.14a). Ensuite la demi-sphère est ajustée, au sens des moindres carrés par mo-
dification de son rayon de courbure, à la surface reconstruite. La demi-sphère (en rouge)
a été modifiée et recalée à la surface reconstruite (en bleu) (Figure 2.14b), ce qui nous
permet de dire que la surface reconstruite a le même rayon de courbure que la demi-
sphère.
Pour calculer la contrainte à rupture en utilisant la loi de Laplace, nous avons be-
soin d’utiliser le rayon de courbure à la dernière étape de gonflement et de connaitre
l’épaisseur courante de l’échantillon sous gonflement. Considérant l’échantillon comme
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Figure 2.13.: a) Surface reconstruite de l’échantillon aortique à la dernière étape de
gonflement grâce aux coordonnées 3D de chaque point.
Figure 2.14.: a) Superposition d’une demi-sphère (en vert) avec l’échantillon (en bleu)
avant ajustement du rayon de la demi-sphère. b) Superposition après ajustement (en
rouge) entre la demi-sphère et l’échantillon.
un matériau incompressible, l’épaisseur courante de l’échantillon gonflé sera toujours
plus petite que celle de l’échantillon à contrainte nulle.
2.3.1. Calcul l’épaisseur courante globale
Afin de calculer la variation de l’épaisseur, nous devons calculer F33 défini précédemment
dans l’Equation (2.5). Le calcul de la variation d’épaisseur de l’échantillon au cours de
l’essai de gonflement est effectué en appliquant l’hypothèse d’incompressibilité :
det(F ) = 1 (2.7)
Dans ce sens, l’hypothèse d’incompressibilité implique :
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F11F22F33 − F12F21F33 = 1 (2.8)
De cette manière l’élongation hors-plan peut être calculée comme :
F33 =
1
F11F22 − F21F12 (2.9)







où np est le nombre de points matériels de la surface, hn est l’épaisseur moyenne à l’étape
courante n de gonflement et ho est l’épaisseur initiale mesurée à un état de contrainte
nulle (Section 2.1.2).
2.3.2. La loi de Laplace
La dernière étape du calcul de la contrainte à rupture implique l’utilisation de la loi de
Laplace (Peterson et al., 1960; Humphrey, 2002). Cette équation permet de mettre en
relation la tension superficielle, la pression et le rayon de courbure. Dans notre cas, nous
avons une demi-sphère et la loi de Laplace prend la forme suivante :
t = pr2 (2.11)
où t est la tension de la surface (N/mm), p est la pression à l’étape finale s’appliquant
sur l’échantillon gonflé (MPa) et r est le rayon de courbure calculé à la dernière étape
(mm).
La loi de Laplace est utilisée pour calculer une estimation moyenne de la contrainte à
rupture de l’échantillon d’AATA gonflé sous l’hypothèse d’une forme en demi-sphère.
Ce calcul est obtenu par :
σLap = pr2hn
(2.12)
où σLap est la contrainte à rupture ainsi calculée à la dernière étape de gonflement de
l’échantillon (MPa), hn est l’épaisseur moyenne finale de la couche de l’échantillon (mm)
obtenu avec (Equation (2.10)), p est la pression à l’état courant (MPa), r est le rayon de
courbure estimé à l’aide d’une approximation au sens des moindres carrés de la surface
à l’état déformé (Romo et al., 2012).
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2.3.3. Angle d’orientation de la rupture
La rupture des tissus aortiques sous gonflement a une forme caractéristique de déchirure
oblique. Cela laisse supposer que la structure et l’orientation des fibres de collagène du
tissu jouent un rôle important dans la rupture (Figure 2.15).
Figure 2.15.: a) Orientation de l’angle de rupture “θ” calculée par rapport à la direc-
tion circonférentielle (horizontale), en b) l’angle obtenu était de 29.5° ; en c) il était
de 3.61°.
Nous avons défini un angle θ qui permet de mesurer avec précision l’orientation de la
rupture. L’angle de rupture θ est calculé en utilisant les images du système de SCI au
moment de la rupture ou juste après la rupture. Un programme sous le logiciel Matlab®
permet de marquer manuellement la zone de la rupture avec des points. Une courbe de
tendance de régression linéaire est créée à l’aide des marquages et l’angle entre cette ligne
et l’axe horizontal (direction circonférentielle de l’artère) est calculé. Les échantillons
pour lesquels la rupture est en contact avec les bords du dispositif de gonflement ont été
éliminés de cette étude. Grâce à cette précaution, il est supposé que la rupture observée
dans les échantillons n’a pas été affectée par les conditions aux limites.
2.4. Méthode LAM (local analysis method)
2.4.1. Discrétisation de la surface de l’échantillon
Un processus de discrétisation est mis en place en créant un maillage sur la surface
reconstruite de l’échantillon sous gonflement. Nous interpolons avec la surface recons-
truite une distribution moins dense de points qui serviront comme nœuds pour créer
un maillage. Cette distribution des points est préalablement définie par 644 nœuds
(Figure 2.16a). L’interpolation des coordonnées de ces nœuds se fait depuis la première
jusqu’à la dernière étape de gonflement. Grâce aux nœuds interpolés, une triangulation
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de Delaunay effectuée sous le logiciel Matlab® nous permet de créer le maillage qui
va recouvrir la surface reconstruite de l’échantillon d’AATA (Figure 2.16b). Pour 644
nœuds, nous avons 1203 éléments triangulaires dans le maillage.
Figure 2.16.: Discrétisation de la surface. a) en bleu les points expérimentaux et en
rouge les nœuds pour créer le maillage. b) Le maillage créé par triangulation de
Delaunay.
Il est important de dire que tout au long du processus de gonflement, nous utilisons
le même maillage qui suit la surface reconstruite (Figure 2.17). A l’état initial, la jonc-
tion d’interpolation est calculée en prenant en compte la distance entre les points de
la surface reconstruite et les nœuds du maillage. Par la suite, cette interpolation est
utilisée aux états déformés pour déterminer les coordonnées des nœuds du maillage à
partir de celles des points de la surface reconstruite. Plus la densité des points que nous
avons reconstruits est élevée (Figure 2.13) et plus précise sera l’interpolation des nœuds.
D’où l’importance de réaliser correctement la procédure expérimentale et les mesures de
champs avec le système de SCI.
Pour chacun des éléments triangulaires, nous allons calculer les contraintes au cours de
l’essai de gonflement. Afin d’arriver à obtenir la contrainte, nous devons résoudre un
problème statiquement déterminé où le nombre d’équations écrites dans le système doit
être égal au nombre d’inconnues. Dans notre cas, les inconnues sont les trois compo-
santes du tenseur des contraintes dans le plan de la membrane. Pour chaque élément
triangulaire nous allons écrire l’équation d’équilibre local en considérant l’échantillon
aortique comme une membrane. L’avantage d’utiliser cette méthode est que les proprié-
tés matériau de l’échantillon ne sont pas nécessaires pour calculer la distribution des
contraintes.
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Figure 2.17.: Reconstruction de la surface 3D de l’échantillon d’AATA tout au long
du processus de gonflement. Dans l’image nous apercevons a) l’état initial (jaune), b)
une des étapes intermédiaires (vert) et c) l’étape finale (rouge et bleu).
En prenant en compte la création numérique du maillage sur la surface reconstruite
de l’échantillon aortique, nous pouvons considérer que la déformation de l’échantillon
aortique sous gonflement est décrite par la déformation de son maillage.
2.4.2. Calcul de l’épaisseur courante locale
L’épaisseur courante est calculée au niveau de chacun des nœuds qui composent le
maillage et à chaque étape de chargement de l’essai de gonflement. Comme l’échantillon
aortique sous gonflement est supposé conserver un volume constant (hypothèse d’incom-
pressibilité), le rapport d’épaisseur est calculé de la même manière que dans la méthode
GAM (Equation (2.10)), mais cette fois-ci de manière locale au niveau de chacun des
nœuds qui constituent le maillage :
hnl =
hol
F11F22 − F21F12 (2.13)
où hnl est l’épaisseur locale au niveau de chaque nœud du maillage à l’étape courante
de gonflement (mm), h0l est l’épaisseur locale initiale au niveau de chaque nœud du
maillage, définie par h0l = h0, où h0 est l’épaisseur initiale de l’échantillon (supposée
être homogène initialement).
2.4.3. Calcul des déformations et des contraintes locales
Afin de définir la déformation et la contrainte tridimensionnelle, nous devons définir le
rapport d’épaisseur λ3 au niveau du chaque nœud du maillage comme : λ3 = hnl/h0l .
Le tenseur gradient de la transformation et le tenseur des déformations de Green-
Lagrange tridimensionnels sont définis tels que :
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F = gα ⊗Gα + λ3n⊗N E = 12(gαβGα ⊗Gβ + λ23N ⊗N − I) (2.14)
où N est le vecteur unitaire normal à la surface à l’état initial et n est celui à la
configuration déformée.
En supposant que l’échantillon utilisé dans l’essai se comporte comme une membrane
pure, il est possible de calculer les champs de contrainte locale au niveau des nœuds du
maillage. L’équation locale d’équilibre est écrite de la manière suivante :
1√
g
(√ghnlσαβgα),β +pn = 0 (2.15)
où g = det(gα · gβ) et hnl est l’épaisseur courante au niveau du nœud du maillage, p
est la pression interne appliquée pour le gonflement et σ est le tenseur des contraintes






où les fonctions de forme sont définies ici sur le maillage de la surface d’intérêt à la
configuration initiale (Figure 2.18a) et déformée (Figure 2.18b), xk est le vecteur position
à l’état courant du nœud k du maillage et φk(x) est une fonction de forme linéaire qui
prend une valeur nulle à tous les nœuds du maillage à l’exception de xk où elle prend la
valeur 1.
Figure 2.18.: Surface 3D discrétisée tout au long de l’essai. a) début du gonflement
et b) dernière étape du gonflement. Le maillage est constant (nombre de nœuds et
d’éléments) pendant le gonflement, il est seulement déformé.
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L’Equation (2.15) est écrite au centroïde de chaque élément triangulaire du maillage
dans le repère local de l’élément, ce qui résulte en trois équations scalaires par élément.
Le repère tangent local à l’élément (−→e1 , −→e2 , −→e3 ) est déterminé de la manière suivante :
−→e3 = n
−→e2 = n ∧ −→E1
−→e1 = −→e2 ∧ n
(2.17)
où n est le vecteur unitaire normal à la surface et −→E1 est la direction 1 du repère cartésien
global (1, 2, 3).
En réunissant l’ensemble des équations écrites pour tous les triangles, nous aboutissons
à un système linéaire de 3A équations (A est le nombre de triangles) avec 3k inconnues
(k est le nombre de nœuds xk), les inconnues étant les composantes du tenseur des
contraintes de Cauchy σ11(xk), σ22(xk) et σ12(xk) dans le repère local (−→e1 , −→e2 , −→e3 ).
Le système est complété par des conditions aux limites définies par un repère local
cartésien (i, j, n) établi pour chacun des nœuds du bord (Figure 2.19). Dans ce repère i
est le vecteur tangent au bord, n est le vecteur unitaire normal à la surface et j est le
vecteur perpendiculaire à n et à i, calculé par le produit vectoriel : j = n⊗ i.
Figure 2.19.: Repère local cartésien qui permet de définir les conditions aux bords de
la membrane.
Dans ce repère cartésien, le vecteur traction T qui est défini aux bords et qui permet
de maintenir l’équilibre de l’échantillon sous gonflement, est supposé être colinéaire au
vecteur j. Ce qui nous permet de définir les conditions aux limites par :
(σ · j) · n = 0 (2.18)
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(σ · j) · i = 0 (2.19)
Tout au long des bords, l’Equation (2.18) établit que le vecteur traction est perpendi-
culaire à n, ce qui signifie que le vecteur contrainte est dans le plan. L’Equation (2.19)
établit que le vecteur contrainte est perpendiculaire à i, ce qui signifie qu’il n’y a pas de
cisaillement aux bords.
Le vecteur contrainte résultant au niveau du bord équilibre automatiquement la pression
appliquée à la paroi de par l’utilisation de l’équation d’équilibre (Equation (2.15)).
Le système final d’équations linéaires est surdéterminé et il est résolu au sens des
moindres carrés.
En synthèse, l’équation d’équilibre (Equation (2.15)) définie au centroïde de chaque
élément nous permet d’écrire trois équations d’équilibre indépendantes pour chaque
élément du maillage. Deux équations d’équilibre sont écrites dans le plan tangent à la
surface soumise au gonflement et la troisième équation d’équilibre est écrite dans le plan
normal à cette surface.
Comme résultat nous sommes capables d’obtenir les composantes du tenseur des contraintes
de Cauchy σ11(xk), σ22(xk) et σ12(xk) dans le repère local pendant l’essai de gonflement.
Les composantes du tenseur des contraintes de Cauchy sont exprimées au niveau des
nœuds du maillage.
2.4.4. Etude de validation
La distribution des contraintes que nous sommes capables d’obtenir en utilisant la mé-
thode LAM décrite précédemment est comparée avec les résultats obtenus par une si-
mulation numérique du gonflement utilisant la méthode des éléments finis (EF).
Une simulation par EF a été réalisée afin de reproduire numériquement l’essai de gonfle-
ment de l’échantillon aortique. Nous avons utilisé le logiciel Abaqus® et nous avons créé
une couche de 0,85 mm d’épaisseur et de 30 mm de diamètre, qui correspond à la zone
d’intérêt (ZDI) de l’échantillon sous gonflement vu par le système de stéréo corrélation
d’images (SCI). Pour réaliser une simulation numérique, il est nécessaire de définir les
propriétés matériau du modèle. A partir de la littérature, nous avons obtenu des pro-
priétés matériau basées sur le modèle Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO) (Holzapfel et al.,
2000). Les propriétés utilisées pour la simulation sont : densité = 5,0e-4 (-), C10= 0,0764
(MPa), D= 1,e-8 (-), k1= 0,0839611 (MPa), k2= 1,2644611 (-), κ= 0 (-) and β= 41 (°).
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Les conditions aux bords de la couche ont été définies par un encastrement. Une pression
uniforme de 0,06 MPa a été appliquée sur la surface interne du modèle (Figure 2.20), ce
qui provoquera le gonflement. Le maillage de la simulation numérique a été défini par
10 119 nœuds et 19 887 éléments de type coque.
Figure 2.20.: Couche numérique créée dans le logiciel Abaqus® afin de simuler l’essai
de gonflement de l’échantillon aortique. Les conditions aux limites sont définies par un
encastrement aux bords. Une pression uniforme est appliquée à la surface inférieure
de la couche.
Les champs de contrainte obtenus de la simulation par EF ont été considérés comme
les valeurs de référence et comparés avec les résultats obtenus par notre méthode LAM.
L’utilisation d’éléments de type coque dans la simulation numérique permet l’expression
des résultats de la distribution des contraintes dans la surface interne (Figure 2.21a)
comme dans la surface externe (Figure 2.21b) de la couche sous gonflement.
Les contraintes sur la surface externe sont plus grandes que les contraintes sur la surface
interne de la simulation par EF. Pour une couche de 0,85 mm d’épaisseur, il a été calculé
que la moyenne en erreur absolue entre les contraintes de la surface externe et interne
sont de 0,32 MPa pour σ11, 0,26 MPa pour σ22 et 0,0013 MPa pour σ12. Nous avons fait
la moyenne des contraintes sur la surface externe et interne afin d’obtenir les contraintes
à mi-épaisseur. En faisant cela, nous sommes capables de comparer les résultats de la
simulation par EF avec nos résultats qui donnent directement les contraintes à mi-
épaisseur. Les valeurs à mi-épaisseur ont été interpolées sur le maillage de la méthode
LAM (A= 1203 éléments et k= 644 nœuds) (Figure 2.22a).
Nous avons appliqué notre méthode LAM de calcul de contraintes locales aux données
de la simulation par EF pour obtenir les distributions des trois composantes du tenseur
des contraintes de Cauchy. Afin d’avoir la même résolution spatiale pour comparer nos
résultats avec la simulation par EF, nous avons utilisé le même maillage (A= 1203
éléments et k= 644 nœuds) pour lancer notre méthode LAM (Figure 2.22b).
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Figure 2.21.: Résultats de la simulation numérique par éléments finis utilisant le logi-
ciel Abaqus®. Les champs de contraintes sont exprimés à la surface a) interne et b)
externe de la couche sous gonflement.
Pour faciliter la comparaison visuelle nous avons comparé, élément par élément, les
résultats de notre méthode LAM et ceux de la simulation par EF. La Figure 2.23a
montre la distribution des contraintes obtenues de la simulation par EF, définie comme
la référence. La Figure 2.23b montre la distribution des contraintes obtenues utilisant
notre méthode LAM. La différence entre les deux méthodes est calculée pour chaque
élément et elle est montrée dans la Figure 2.23c. Les résultats de la comparaison montrent
une moyenne en erreur absolue de 0,031 MPa pour σ11, 0,002 MPa pour σ22 et 0,005
MPa pour σ12. Cette moyenne en erreur absolue représente une erreur relative de 3,5 %
pour σ11, 0,3 % pour σ22 et 0,5 % pour σ12.
La différence entre les deux méthodes s’explique notamment par les conditions aux
limites définies dans chaque méthode. Dans notre méthode LAM, nous avons défini
des conditions aux bords par l’Equation (2.18) et l’Equation (2.19), alors que dans la
simulation par EF les conditions aux bords sont définies par un encastrement. Nous
aurions pu établir également un encastrement comme conditions aux bords dans notre
méthode LAM afin de réduire la différence, cependant ce type de condition n’est pas
très réaliste pour décrire le comportement expérimental de l’échantillon sous gonflement.
Nous avons donc décidé de regarder l’impact de ces conditions dans la distribution des
contraintes. Nos résultats montrent que les conditions aux bords affectent seulement
les contraintes calculées près des bords. Si nous supprimons les trois premières rangées
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Figure 2.22.: La surface reconstruite de la simulation par EF (en bleu) a été im-
porté dans le logiciel Matlab®. a) Les nœuds (en rouge) montrent les endroits où
les contraintes de Cauchy sont calculées. b) La surface reconstruite est maillée utili-
sant la triangulation de Delaunay aux nœuds.
d’éléments adjacentes aux bords (Figure 2.23d), alors la moyenne en erreur absolue est
réduite à 0,008 MPa pour σ11, 0,013 MPa pour σ22 et 0,008 MPa pour σ12. Ce qui
représente une erreur relative de 0,8 % pour σ11, 1,4 % pour σ22 et 0,8 % pour σ12. Cela
montre que notre méthode de calcul de contraintes contient quelques erreurs aux bords,
dues aux conditions aux bords choisies, mais ces erreurs disparaissent en s’éloignant du
bord.
Les résultats obtenus lors de cette étude de validation permettent de vérifier la vali-
dité de l’utilisation de l’hypothèse de membrane faite dans notre méthode de calcul
de contraintes. L’hypothèse de membrane implique que la variation des contraintes à
travers l’épaisseur de l’échantillon est ignorée. La distribution des contraintes que nous
sommes capables de reconstruire est faite à mi-épaisseur. Comme nous l’avons démon-
tré précédemment, nos résultats sont en très bon accord avec les résultats obtenus de la
simulation par EF à l’épaisseur moyenne. Cela veut dire que l’utilisation de l’hypothèse
de membrane n’affecte pas la reconstruction des contraintes à mi-épaisseur.
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Figure 2.23.: Comparaison élément par élément entre la distribution des contraintes
calculées utilisant a) la simulation par EF (référence) et b) notre méthode LAM. c)
Montre l’erreur absolue (en MPa) entre a) et b). Finalement d) montre l’erreur absolue
entre a) et b), mais cette fois-ci en éliminant les éléments aux bords.
2.4.5. Etude paramétrique
Une étude paramétrique a été réalisée afin de déterminer la taille optimale du maillage
utilisée pour calculer les contraintes locales avec notre méthode. Les quatre paramètres
évalués ont été σ11, σ22, σ12 et le temps de calcul. Nos résultats ont montré que les
paramètres σ11 et σ12 ne montrent pas une variation importante en fonction de la taille
du maillage. Les deux paramètres qui varient le plus ont été σ22 et le temps de calcul.
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Afin de faire un compromis entre le temps de calcul et la précision, nous avons choisi
d’utiliser un maillage avec A = 1203 éléments et k = 644 nœuds (Section 2.4.5). Cette
configuration permet de reconstruire les distributions des composantes de la contrainte
de Cauchy avec des erreurs d’environ 1%. Le temps de calcul pour un processus de
gonflement de 20 étapes de chargement était d’environ 12 minutes sur PC à processeur
double cœur.
Figure 2.24.: Etude paramétrique pour choisir la taille optimale du maillage. a) valeur
maximale de σ22 (MPa) et b) le temps de calcul (minutes).
2.5. Méthode LIM (local identification method)
2.5.1. Modélisation élastique anisotrope
Dans notre étude, chaque spécimen d’AATA a été modélisé comme une monocouche dont
le comportement mécanique est décrit par le modèle Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO)
[Holzapfel2000a]. Par l’utilisation de ce modèle le tissu est considéré comme un matériau
composite incompressible et renforcé par des fibres de collagène.
L’inconvénient de ce modèle est qu’il suppose que les familles de fibres de collagène sont
alignées de manière parallèle autour de l’artère. De plus, il ne permet pas de prendre
en compte la dispersion des fibres de collagène. Cela permet seulement de représenter
correctement l’architecture histologique de la média et pas celles de l’intima ni de l’ad-
ventice. Les valeurs des paramètres mécaniques du modèle retrouvées à partir des essais
expérimentaux ne permettent pas de faire une corrélation entre les mécanismes de dé-
formation et l’architecture histologique de la paroi artérielle parce que ces paramètres
n’ont pas une interprétation physique réelle.
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Cependant, l’utilisation du modèle HGO présente des avantages importants, comme
l’adaptabilité du modèle qui peut être appliqué à des géométries diverses et complexes.
L’emploi de ce modèle très utilisé dans la littérature permet de comparer facilement nos
résultats avec d’autres études et il pourrait permettre l’implémentation de nos résultats
dans des simulations numériques par la méthode des éléments finis. De plus, il pré-
sente l’avantage de reproduire correctement la non linéarité et l’anisotropie de la paroi
artérielle par l’utilisation de peu de paramètres. La fonction d’énergie de déformation
isochore du modèle HGO a été définie comme :
Ψ(I1, I4, I6) = Ψg(I1) +Ψf (I4, I6), (2.20)
où Ψg est la partie isotrope de la fonction d’énergie de déformation et peut représenter le
comportement mécanique de la matrice non-collagénique de l’artère. Cette partie peut
être écrite :
Ψg(I1) = C10(I1 − 3) (2.21)
où C10 est un paramètre matériau et I1 = (2E − I) : I où E est le tenseur des déforma-
tions de Green-Lagrange. Ψf peut représenter la contribution des familles des fibres de
collagène dans l’artère. Dans cette étude, il a été écrit comme :





exp[k2(Ii − 1)2]− 1, (2.22)
où les invariants I4 et I6 ont été définis comme suit :
I4 = (2E − I) :M⊗M = λ2f (2.23)
I6 = (2E − I) :M ′⊗M ′ = λ2f (2.24)
où λ2f peut être interprété comme le carré de l’allongement dans les directions des vec-
teurs M et M ′ (Figure 2.25) qui représentent les directions des deux familles de fibres,
définies ici de manière symétrique :
M = [cos(β)sin(β)] (2.25)
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M ′ = [cos(β)− sin(β)] (2.26)
Figure 2.25.: Schéma qui montre l’arrangement des fibres de collagène dans le modèle
HGO.
Finalement, la fonction d’énergie de déformation utilisée pour modéliser les échantillons
d’AATA a quatre paramètres constitutifs : C10 et k1 qui sont des paramètres décrivant
le comportement sous contrainte du matériau ; k2 qui est un paramètre sans dimension
et β qui représente un angle moyen formé par les familles des fibres de collagène par
rapport à la direction circonférentielle de l’artère (Figure 2.25). Il a été rapporté dans la
littérature que pour l’artère thoracique humaine, le paramètre C10 est généralement 10
à 20 fois inférieur au paramètre k1 (Weisbecker et al., 2012). Par conséquent, la partie
isotrope de la fonction d’énergie de déformation affecte peu la réponse mécanique. Pour
cette raison et pour des raisons de simplicité, C10 a été consideré constant dans notre
étude et sa valeur a été fixée à 5 kPa. La section suivante explique comment nous avons
retrouvé les trois autres paramètres du matériau à travers les échantillons d’AATA.
2.5.2. Calcul de l’angle β
Selon le calcul de contraintes locales (Section 2.4.3) de la méthode LAM, nous avons
calculé les contraintes et les déformations tout au long de l’essai de gonflement au
centroïde de chaque triangle qui compose le maillage de l’échantillon d’AATA. Cela
nous fournit suffisamment de données pour utiliser la méthode LIM et identifier les
paramètres k1, k2 et β. Le second tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff S s’écrit :
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Le tenseur des contraintes de Cauchy est calculé à l’aide de :
σ = F·S·F T + cI (2.28)
où F est le tenseur gradient de la transformation et cI représente un terme de pression
hydrostatique supplémentaire dû à la condition d’incompressibilité. Dans des condi-
tions de contraintes planes, nous imposons σ33 = 0, ce qui donne c = −2C10F 233 =





 4k1(λ2f − 1)ek2(λ2f−1)2cos2(β) 0







 2C10(F 211 + F 212)− 2C10(F11F22−F12F21)2 2C10(F11F21 + F12F22)









2(β) + F 222sin2(β)
F 211cos
2(β) + F 212sin2(β)
(2.30)
où :
σ′11 = σ11 − 2C10(F 211 + F 212) +
2C10
(F11F22 − F12F21)2 (2.31)
σ′22 = σ22 − 2C10(F 221 + F 222) +
2C10
(F11F22 − F12F21)2 (2.32)
On en déduit :
σ′11F
2
21 + σ′11F 222tan2(β)− σ′22F 211 − σ′22F 212tan2(β) (2.33)
qui présente la forme AX −B = 0 où :
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A = σ′11F 222 − σ′22F 212 (2.34)
X = tan2(β) (2.35)
B = σ′22F 211 − σ′11F 221 (2.36)
Les paramètres A et B sont connus pour chaque élément du maillage et pour toutes
les étapes de chargement grâce à l’utilisation de notre méthode LAM (Section 2.4.3).
En appliquant une régression linéaire pour chaque élément du maillage, il est possible
d’obtenir la valeur de X = tan2(β) (Figure 2.26a) et par conséquence B = tan−1
√
X.
2.5.3. Calcul des paramètres matériau k1 et k2
Les deux paramètres matériau k1 et k2 du modèle ont été déduits à l’aide des équations
suivantes :
σ′11 = 4k1λ21cos2(β)(λ2f − 1)ek2(λ
2
f−1)2 (2.37)
σ′22 = 4k1λ22sin2(β)(λ2f − 1)ek2(λ
2
f−1)2 (2.38)
où λ21 et λ22 sont les valeurs de l’élongation principale dans les directions circonferentielle
et axiale.
A partir de l’Equation (2.37) et l’Equation(2.38) nous obtenons :
ln(σ′11) = ln(4k1λ21cos2(β)(λ2f − 1)) + k2(λ2f − 1)2 (2.39)
ln(σ′22) = ln(4k1λ22sin2(β)(λ2f − 1)) + k2(λ2f − 1)2 (2.40)
En développant, il peut être écrit :
ln(σ′11)− ln(4λ21cos2(β)(λ2f − 1)) = k2(λ2f − 1)2 + ln(k1) (2.41)
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ln(σ′22)− ln(4λ22sin2(β)(λ2f − 1)) = k2(λ2f − 1)2 + ln(k1) (2.42)
L’Equation (2.41) et l’Equation (2.42) présentent la forme d’un système linéaire Y =
AX +B où :
A = k2 (2.43)
B = ln(k1) (2.44)
tandis que X et Y sont connus à partir des résultats obtenus au centroïde de chaque
élément triangulaire du maillage en utilisant la méthode LAM. Encore une fois, une
régression linéaire au sens des moindres carrés a été utilisée pour retrouver k1 et k2
(Figure 2.26b) :
k2 = A (2.45)
k1 = eB (2.46)
Figure 2.26.: Régression linéaire de l’essai No. 66 pour trouver a) β (élément No. 100)
et b) k1 et k2 (élément No. 750).
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2.5.4. Éléments du maillage exclus de l’identification
Pour chaque élément, la qualité de l’approximation a été mesurée par un coefficient de
détermination, noté R2, calculé comme :
R2 = 1− SSr
SSt
(2.47)
où SSr est la somme des carrés des résidus entre les données expérimentales et les
données du modèle que l’on vient d’identifier et SSt est la somme totale des carrés entre
les données expérimentales et leur moyenne. Les éléments du maillage où R2 est inférieur
à 0,7 sont représentés par le symbole dans les résultats. Pour ces éléments, le modèle
HGO est inapproprié pour approximer les courbes de données et les valeurs de k1, k2 et
β n’ont donc pas été calculées pour ces éléments.
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Ce chapitre est constitué d’une étude qui décrit en détail la technique expérimentale
employée pour la caractérisation de 15 échantillons d’anévrisme de l’aorte thoracique
ascendante (AATA) par la méthode GAM. Les couches constitutives des échantillons
aortiques ont été séparées en deux : média et adventice. Un total de 9 médias et 6 ad-
ventices a été utilisé pour effectuer des essais de gonflement jusqu’à leur rupture. L’ob-
jectif de cette étude est de caractériser de manière séparée le comportement à rupture
de la couche média et adventice des échantillons d’AATA sous gonflement. Cette étude
reprend la préparation des échantillons d’AATA, la procédure expérimentale ainsi que
la méthode GAM utilisée pour calculer la contrainte à la rupture. Cette méthode utilise
la loi de Laplace, comme décrit précédemment au chapitre 2. Nous avons donc calculé
systématiquement les paramètres suivants : la pression, le rayon de courbure de l’échan-
tillon demi-sphérique et l’épaisseur courante de l’échantillon sous gonflement. La rupture
des échantillons sous gonflement se fait par une déchirure d’une forme ovale caractéris-
tique, qui semble avoir une orientation privilégiée. Cette orientation privilégiée peut
s’éxpliquer par la structure fibreuse de la paroi artérielle, et pourra être corrélée par des
analyses de la microstructure de la paroi. Nous avons donc quantifié les angles d’orienta-
tion de rupture de tous les échantillons aortiques sous gonflement. Les résultats de cette
étude montrent que les adventices présentent une plus grande résistance à la rupture,
en comparaison avec les médias. Cela confirme que l’adventice joue un rôle protecteur
contre l’extension excessive de la paroi aortique. Les angles d’orientation de rupture des
adventices sont en moyenne plus proches de la direction circonférentielle en comparaison
avec ceux des médias. Et prenant l’ensemble des échantillons (média et adventice), nos
résultats montrent que l’angle d’orientation de rupture moyen est proche de la direction
circonférentielle. Nous avons également tracé les courbes de contrainte-déformation des
échantillons les plus représentatifs suivant la direction axiale et circonférentielle. Cela a
permis de mettre en évidence leur caractère non linéaire. Dans cette étude, il est intéres-
sant de noter qu’un des échantillons où la plus grande contrainte à rupture a été mesurée
appartenait au patient le plus jeune ce qui semble indiquer une corrélation entre l’âge
du patient et la résistance de l’échantillon d’AATA à rupture. Cette étude (Romo et al.,
2012) a été publiée dans les actes du congrès IRCOBI (International Research Council
On Biomechanics of Injury) qui a eu lieu à Dublin en Irlande en septembre 2012.
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3.2. Introduction
Cardiovascular diseases represent a major public health issue in the industrialized coun-
tries. According to the World Health Organization (W.H.O.) cardiovascular diseases are
the first cause of death in the world (?). Cardiovascular diseases include many disorders
affecting the heart and blood vessels. The most frequent are atherosclerosis and cerebro-
vascular accidents (CVA) but also include other kinds of arterial wall pathologies like
dissections or aneurysms which can cause the death of 60 000 people every year in the
industrialized world if not treated. Aortic aneurysms alone are the 13th cause of death
in the industrialized world (Isselbacher, 2005; Al-Attar et Nataf, 2010).
Aortic ruptures may occur spontaneously, after a pathological condition like aneurysms
or dissections, and sometimes after traumatic events like motor vehicle accidents.
Motor vehicle accidents frequently lead to non-penetrating thoracic aortic injuries, which
are highly lethal. In 80-90% of the cases of thoracic aortic injury, patients will die
within the first hours (O’Connor et al., 2009; Parmley et al., 1958) and approximately
2% of surviving patients will not be diagnosed initially with aortic injury and will
develop chronic pseudoaneurysms which can, eventually, rupture (Parmley et al., 1958;
Yilmaz et al., 2010). In such accidents, aortic injuries are caused mainly by horizontal
decelerations at different attachment sites of the thoracic aorta. Particularly in the
proximal part of the aorta, the deceleration event will provoke the lengthening of the
ascending aorta and the torsion of the aortic root caused by the displacement of the
heart into the left pleural cavity (Kirsh et al., 1976; Prêtre et al., 1996).
Another important factor determining the aortic injury is the sudden increase of the
aortic intraluminal pressure. Oppenheim (1918) found that the ascending aorta in ca-
davers ruptured when a pressure of approximately 3000 mmHg was suddenly applied
within the aorta (Prêtre et al., 1996). This was one of the first times that the human
aortic tissue was pushed to its limits in order to describe its behavior.
Since then, mechanical tests have been the most common way to characterize the me-
chanical behavior of aortic tissue and to predict its rupture. For example Okamoto et
al. (2002) used planar biaxal stretching tests, uniaxial strength tests and opening angle
methods to measure elastic properties, strength, and residual stress in dilated thoracic
ascending aorta.
Choudhury et al. (2009) used biaxal tensile tests to compare different regions of the
human thoracic ascending aorta in pathological and healthy conditions. They found dif-
ferent properties between regions but these properties were not directionally dependent,
suggesting that pathological tissue is isotropic, while healthy tissue is rather anisotropic.
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Using mechanical testing approaches allow enlarging the possible use of other approaches
like mathematical modeling. In this concern, different authors have tried to model heal-
thy and pathological arterial behavior by conceiving their own constitutive equations
(Fung, 1993; Holzapfel et Ogden, 2010; Humphrey, 2002; Gasser et al., 2006; Ferruzzi
et al., 2011). These physical relations can approximate the response of material to exter-
nal stimuli. In these equations material constants have to be determined by mechanical
tests and the parameters of the equations are fitted to the test results.
Mechanical approaches to characterize aortic aneurysms are still in early stages, even
if a lot of progress has been made, today there is still no consideration of mechanical
criteria in standard surgical treatments. The main and almost the only criterion used
to operate thoracic ascending aneurysms is when the aneurysm reaches a diameter of
55 mm (Al-Attar et Nataf, 2010; Bonow et al., 2006; Vahanian et al., 2007).
Even though there is a general consensus in the surgical interventional criterion of
55 mm, it is still very debatable. According to Nicholls et al. (1998) and Pape et al.
(2007) it has been shown that aneurysms below the interventional criterion of 55 mm
can rupture or dissect, leading to the controversy of whether small aortic aneurysms
should be repaired or not. The International Registry of Aortic Dissection (IRAD) noted
the same phenomenon (Pape et al., 2007), but recognized the dangers of reducing size
criterion for surgical intervention. This would mean that many more people could be
affected by this measure and there might be more harm caused by operating on small
sized aneurysms rather than leaving the criterion unchanged (Elefteriades et Farkas,
2010).
Furthermore, the diameter size criterion does not consider the shape of the aneurysm
which could be important. On this regard, Vorp et al. (1998) determined the distribution
of mechanical wall stress into an abdominal aortic computational model, finding that
the shape of the aneurysm is as important as the maximum diameter of the aneurysm
in order to determinate the maximum stress distribution and possibly the rupture of
the aneurysm.
These are the main reasons why mechanical criteria should be introduced when evalua-
ting the risk of rupture or dissection of the thoracic aortic wall. To this objective, the
development of accurate experimental procedures and the acquisition of more experi-
mental data are required. The experimental procedure introduced in this paper consists
of an inflation test performed on circular patches of fresh aneurysmal tissue, linked to
strain measurements by digital image stereo-correlation. The purpose of this work is
first of all to create a database providing detailed and accurate mechanical characteri-
zation of aneurysmal tissue rupture in order to better understand the phenomenon of
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the aneurysm rupture. It will eventually lead to creating new intervention criteria based
on the mechanics of aortic tissue rather than just the diameter size of the aneurysm.
3.3. Methods
The experimental inflation test consists of injecting water into a hermetically sealed ca-
vity, formed by the aortic tissue and the inflation test device, provoking the deformation
of the tissue as the water is filling the cavity. Using Digital Image Stereo-Correlation
System (DIS-C) the 3D shape of the inflated aortic specimen can be recreated in order to
calculate its radius of curvature. Full-field strain measurements also obtained by DIS-C
will be used to calculate the strains and final thickness during the inflation. Finally, the
rupture stress of the aortic specimen will be evaluated using the Laplace’s law.
3.3.1. Materials
The experimental procedure is conducted using aneurysmal aortic specimens from pa-
tients who required a surgical replacement of the pathological segment of the ascending
aorta. An agreement has been established with the University Hospital Center of Saint
Etienne in order to have access to those specimens, following the guidelines of the local
Institutional Review Board.
A total of 11 different aneurysmal aortic tissues are used for the experimental procedure
leading to 15 valid specimens for experimental tests (see Table 3.1. Specimens are kept in
refrigeration at +4°C in a 0.9% physiological saline solution. Tests are performed within
24 hours after excision which let us make the hypothesis that the mechanical properties
of the tissue are maintained in this period of time (Adham et al., 1996). During the
entire experimental procedure we try to maintain the specimen layer as well irrigated
as possible in order to preserve its mechanical properties.
The cylindrical aortic specimen (Figure 3.1a) is cut in the axial direction, which is the
blood flow direction, and then the specimen is laid flat in order to evaluate the best
area for the test to be performed. Specimen areas presenting pathological calcifications
or intimal thrombosis are discarded from the study. The residual stress in the aortic
specimens during the experimental procedure is not considered in this study because
flat positioning of the opened section of the cylindrical vessel is assumed to be stress-free
(Fung, 1993; Holzapfel et al., 2000). Large-sized aortic specimens allow performing two
experimental procedures, even though it is rare. Inversely, sometimes, the specimen is
so small that no experimental procedures can be performed.
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Table 3.1.: Demographic information of the specimens
Test Layer Sex/Age Diameter before Initial thickness
no. type surgery (mm) (mm)
1 adventitia M/67 50 1.18
2 adventitia M/36 50 0.51
3 adventitia M/55 53 0.79
4 adventitia M/81 54 0.64
5 adventitia M/76 52 0.62
6 adventitia M/71 48 0.55
7 media M/70 63 0.89
8 media M/67 50 0.68
9 media M/54 60 0.98
10 media M/55 53 1.09
11 media F/76 55 1.15
12 media M/81 54 0.91
13 media M/68 59 1.02
14 media M/69 51 1.09
15 media M/71 48 1.04
The next step consists of cutting a square flat piece of the specimen of approximately
45mm x 45 mm. From the square flat specimen we remove very carefully, using dissecting
blunt-point scissors, the loose connective tissue which is attached to the adventitia layer
(Figure 3.1b). This tissue is removed because it is of no interest from the mechanical
point of view in this study and also because it will make the specimen slide during the
inflation test.
The remaining square specimen contains the tunica intima, media and adventitia. It
was decided to separate the square specimen into two layers, the intima-media and
the adventitia. The inflation test will be performed with each of the layers, allowing
two different tests by aortic specimen if all conditions are satisfied. Mechanically, the
two more important layers are the tunica media and the adventitia in healthy arteries
(Holzapfel et al., 2000). Different mechanical properties can be found on each of these
two layers, which is the reason why we test them separately. In this study, the mechanical
contribution of the tunica intima is neglected, or more precisely it is considered to be
part of the tunica media.
The separation between the two layers is accomplished by differentiating the color of each
layer ; the media being yellowish while the adventitia being pinkish. A starting incision
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is made with the dissecting scalpel in the transition zone between the tunica media and
adventitia (Figure 3.1c). We can finally separate them by pulling each layer very carefully
trying to reduce the damage on the surface. The square pieces will be marked in the
upper right corner (Figure 3.1d) distinguishing the axial and circumferential directions
which is important to characterize the rupture orientation angle.
The average thickness of each layer was measured at zero stress state using a digital
caliper, putting the layer of interest between two plates so as to homogenize the measured
surface.
3.3.2. Inflation test
The inflation test has been chosen in order to identify the radius of curvature and the
rupture stress parameters. The advantage of this kind of test is that it will reproduce in
vivo pressurized conditions. In our case, water under pressure will be used to generate
biaxal stress states in the specimen.
First, the layer of interest is positioned into the inflation test device (Figure 3.1e) mat-
ching the axial direction of the specimen layer with the vertical direction in the device,
and the circumferential direction with the horizontal one. The axial direction is the one
which follows the blood flow direction and the circumferential direction is perpendicular
to the axial direction.
The layer of interest is maintained flat and tightened between the two parts of the
inflation test device : the injecting face which is the side of the device that will introduce
the water under pressure into the cavity and the holder face of the device that is basically
a rectangular plate with a circular hole in the middle permitting the outwards inflation
of the tissue through it. Also the holder face will maintain a hermetically sealed cavity.
Both of these parts of the device, together with the tissue to be tested, are held by two
screws that we can adjust depending on the thickness of the layer of interest.
The creation of the speckle pattern on the luminal side of the layer is made once the
layer of interest is set on the inflation test device (Figure 3.1e). The speckle pattern
is a random spread of paint, homogeneous all over the surface. The technique consists
in laying the surface horizontal and spraying in the air slightly above the surface. The
surface is then marked indirectly by small drops of paint falling on it and forming the
pattern. It is important to maintain the same distance from the surface and the same
opening on the valve of the spray paint during the painting in order to obtain a regular
drop size. The speckle pattern will be fixed to the surface during the deformation process
caused by the inflation test (Figure 3.1e) ; consequently the speckle pattern’s deformation
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Figure 3.1.: Experimental procedure : from aortic specimen preparation to the infla-
tion test
will represent the surface deformation towards the DIS-C system. Note that the luminal
side of each layer is chosen to be painted because it is the side where the surface and
color of the tissue is more uniform. This aspect is important for improving the quality
of the speckle pattern. Using the external side of the layer with the inflation test would
have more resemblance to what actually happens during the dilation of an aneurysm
in vivo. The problem is that the external side is highly irregular and viscous making
difficult the speckle pattern to adhere to the surface.
In addition, components of the spray paint affecting the specimen’s mechanical proper-
ties of the layer will be neglected (Zhang et al., 2002).
The execution of the test consists of injecting water at a constant rate by pushing a
piston pump at 15 mm/min until the tissue is ruptured. Simultaneously, the pressure is
measured with a digital manometer connected to the piston pump.
The water under pressure into the hermetically sealed cavity provokes the deformation of
the layer and consequently the deformation of the speckle pattern until the rupture. All
the stages of the inflation are monitored with the DIS-C system, protected from bursting
water by a transparent acrylic plate. Images are taken using the DIS-C system every
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0.003 MPa, with an average total of 18 images taken for each test. A similar technique
was proposed by Mohan and Melvin (1982) which allowed determining one-dimensional
elastic properties using two photographic cameras and uniaxial tensile tests instead of
a DIS-C system.
Figure 3.2 shows an overall view of the experimental set-up.
3.3.3. Digital image stereo-correlation (DIS-C)
The DIS-C system used (including the Aramis® software) is a commercial system deve-
loped by GOM®, it is composed of two 8-bit CCD cameras, allowing 256 different gray
levels and having a resolution of 1624 x 1236 pixels. Each camera is equipped with a
50mm lens, the incidence angle is about 27° and a laser pointer is placed between the
two cameras to guide the measures.
To set up the DIS-C system, it is necessary to position the cameras, focus each of the
cameras using the maximum aperture size in order to improve focusing. Right after
finishing the focus, the aperture must be changed again to the minimum value with
the purpose of increasing the depth of field during the image recording. Increasing the
depth of field in the images will be critical because the inflation test is an out-of-plane
displacement and it is important that the system is maintained in focus during the whole
inflation process. Next, the polarizing filters must be adjusted to reduce noise effects,
like excessive brightness or parasite reflections.
The calibration of the DIS-C system is done with the help of an adequate calibration
panel corresponding to our measured volume. The calibration ensures the dimensio-
nal coherence of the system. During this process the distance from the system to the
specimen and the orientation of the cameras to each other is determined.
A lot of attention is paid to each of these steps because the accuracy of the procedure
depends on the quality of the calibration.
Once the experimental procedure is finished, image processing is performed usingAramis®
software.
From the images acquired (Figure 3.3), the Area of Interest (AOI) is delimited on the
first image. Here, the AOI is a circle measuring 30 mm diameter, excluding the rest of
the image.
The following parameters are chosen for DIS-C processing. The facet size and the facet
step are chosen as a function of the speckle pattern dot size, distribution and contrast
(Figure 3.4a). These tests have a facet size of 21 pixels (px) and a facet step of 5 px,
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Figure 3.2.: Experimental set-up
which means that we will divide the AOI from every image into small squares of 21 x
21 px2 with a 5 px overlapping area. The system will be allowed to identify different
gray levels in all facets, making every facet distinguishable from each other. This will
permit the facets to be tracked during the different load stages of the inflation test
(Figure 3.4b).
Choosing a facet size of 21 px and a facet step of 5 px yields a resolution of 0.54 µm
(0.02 px) for in-plane displacement and 1.5 µm for out-of-plane displacement.
The 3D surface will be created once the system will determine the 2D coordinates of the
corner and the center of the facets (Figure 3.4c). Using a technique called stereophoto-
grammetry the 2D coordinates observed from the left camera and the same coordinates
observed from the right camera will yield the 3D coordinates. The process is based on
the mimic of the human stereoscopic vision.
As we are working under large deformations, it is necessary to set consecutive images
as reference from one to another in order to find a correlation between them.
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Figure 3.3.: View of the specimen during the inflation test through the left and right
cameras from Aramis® software.
Figure 3.4.: View from the Aramis® software a) creation of the facet field thanks to
the speckle pattern, b) facet field distribution on the inflated specimen and c) creation
of a 3D surface.
3.3.4. Rupture stress calculation
In order to calculate the rupture stress on the inflated layer, the proposed methodology
consists of finding the radius of curvature of the inflated layer just before the rupture
and in using Laplace’s law to calculate the tension and the rupture stress of the inflated
layer at rupture.
The first step consists in loading into Matlab® the coordinates of all the points to form
the 3D surface of the inflated layer just before rupture (Figure 3.5). A semi-spherical
geometry is then created and fitted onto the actual surface using an in-house Matlab®
code. This process is represented in Figure 3.5 where : a) is the first loading data stage,
b) is the creation of the semi-spherical shape (green) just under the loaded data (blue)
and c) is the mixed representation of the loaded data (blue) and the fitted semi-spherical
shape (red).
The aim of this process is to make a global analysis using the inflated specimen without
the local fields, which can be obtained through the DIS-C system. Kim et al. (?) made a
local analysis of an inflated specimen using stress fields and solving an inverse problem.
The advantage of approximating the semi-sphere to the 3D surface of the aortic specimen
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is to have an analytical representation of the surface. It is thereby possible to obtain the
global radius of curvature.
This calculation is made all over the inflation process, but the final radius is taken from
the last image just before the rupture of the inflated aortic layer.
Figure 3.5.: a) 3D reconstructed surface, b) Fitting process of the semi-spherical shape
in green into the reconstructed surface from the aortic specimen layer in blue, and c)
Final fitted semi-spherical shape is represented in red.
Rupture stress calculation also requires the input of the thickness of the specimen at
rupture. Its calculation needs several steps to be achieved. Using Aramis® software
through the DIS-C system, the membrane strain values are obtained at each stage
by transforming the 3D data created before into the 2D space. In order to achieve this
transformation, Aramis® software uses a method which projects perpendicularly the 3D
data into a tangential plane, resulting in sets of points in the 2D space. The deformation
gradient tensor F from the 2D sets of points in the undeformed and deformed state can
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where Fij(ij = 1, 2, 3) are the components of the deformation gradient tensor. In this
formula the out-of-plane stretch ratio, F33related to thickness changes remains unknown.
The calculation of the thickness change of the specimen during the inflation test is
performed using the average Green-Lagrange strain values and the assumption of in-





F11F22 − F21F12 (3.2)
where F33 is the thickness ratio, ho is the thickness at a zero stress state (mm), hn is
the thickness at the final stage (mm).
The last step towards rupture stress calculation involves the Laplace’s law. This equation
relates the surface tension to the pressure and the radius of curvature. In our case, it
has the following form :
t = pr2 (3.3)
where t is the tension on the surface (N/mm), p is the pressure at final stage of the
inflated specimen layer (MPa), and r is the radius of curvature calculated for the final
stage (mm).
The stress at rupture is calculated using the final thickness hn of the layer :
σ = pr2hn
(3.4)
where σ is the rupture stress calculated at the final stage of the inflated specimen layer
(MPa), and hn is the final thickness of the specimen layer (mm) obtained from Equation
(3.2).
3.3.5. Rupture orientation angle
The rupture orientation angle (Figure 3.6) is calculated using the images obtained from
the DIS-C system at the moment of the rupture or just after the rupture. A series of
points are marked on the image following the rupture orientation exactly in the area
of the rupture. A linear regression trend line is fitted using those points and the angle
between this line and the circumferential direction (horizontal direction) is calculated.
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The specimens for which the rupture did not initiate at the centre of the inflation device
were discarded. Thanks to this precaution, it is assumed that the observed rupture in
the specimens kept for further analysis is not affected by the boundary conditions.
Figure 3.6.: a) Rupture orientation angle θ is calculated with respect to the circumfe-
rential direction (horizontal). In b) the angle obtained was 29.54° ; in c) it was 3.61°.
3.4. Results
A total of 11 different aneurysmal aortic tissues were obtained through an agreement
established with the University Hospital of Saint Etienne, France. Inflation experimental
tests were carried out in 22 different specimen layers of those 11 aortic tissues. For this
study only 15 specimens were taken into account because for the other specimens rupture
did not occur in the center of the AOI during the inflation tests. Seven specimens were
not included because rupture occurred at the boundaries, or because of other reasons
making the data useless. The results obtained are presented in Table 3.2.
From the total of 15 different specimens, 6 were adventitia layers and 9 were media layers.
Only one specimen layer was from a female patient and the average age of the patients
was 66 years old. From the beginning to the end of the inflation tests, media specimens
were thicker than adventitia specimens. It is interesting to note the relationship between
age of the patient and rupture stress. The youngest patient’s specimen (test no. 2) had
clearly the largest rupture stress (3.58 MPa) of all, although the oldest patient’s specimen
(test no. 12) was not the weakest (0.56 MPa).
Radius of curvature calculated was always in the same range of values with the smallest
being 17.19 mm (test no. 3) and the biggest 19.55 mm (test no. 15), which means
that the average radius of curvature for all specimen layers was 18.04 mm (standard
deviation : 0.77 mm). Radius of curvature values for each of the specimens are shown
in Figure 3.7a. Two thirds of the media specimens contributed to this average value as
shown in Figure 3.8a.
109
Chapitre 3 Mechanical characterization of the rupture stress of ATAA
Table 3.2.: Results grouped by layer type
Pressure Radius
Test Layer at of Final Tension Rupture Rupture
no. type rupture curvature thickness (N/mm) Stress Angle
(MPa) (mm) (mm) (MPa) (°)
1 adventitia 0.066 17.70 0.60 0.5842 0.9695 22.79
2 adventitia 0.081 19.50 0.22 0.7802 3.5825 1.28
3 adventitia 0.053 17.19 0.39 0.4557 1.1725 73.29
4 adventitia 0.041 18.75 0.47 0.3846 0.8116 29.54
5 adventitia 0.062 18.44 0.36 0.5719 1.5928 23.58
6 adventitia 0.031 17.57 0.32 0.2725 0.8414 7.23
7 media 0.047 17.64 0.57 0.4147 0.7275 86.39
8 media 0.056 18.61 0.37 0.5211 1.4016 41.84
9 media 0.044 17.85 0.46 0.3927 0.8503 64.33
10 media 0.059 17.38 0.62 0.5127 0.8215 85.38
11 media 0.052 17.33 0.93 0.4853 0.4863 15.03
12 media 0.038 17.22 0.59 0.3273 0.5559 16.31
13 media 0.064 17.87 0.79 0.5720 0.7283 3.20
14 media 0.071 18.04 0.78 0.6405 0.8244 26.09
15 media 0.040 19.55 0.61 0.3911 0.6386 30.30
Rupture stress values for each of the specimens are shown in Figure 3.7b. The average
rupture stress was 1.06 MPa (standard deviation : 0.46 MPa). 80% of specimens ruptured
in this average value (see Figure 3.8b). Distinguishing adventitia and media specimens,
the first had an average rupture stress value of 1.49 MPa (standard deviation : 1.06 MPa)
and media specimens had an average value of 0.78 MPa (standard deviation : 0.26 MPa).
On average, adventitia is thinner than media but it has larger rupture stresses.
Rupture angle values for each of the specimens are shown in Figure 3.7c. Rupture angle
average for all specimen layers was 35.11° (standard deviation : 28.82°), where four of
nine media specimens and half of the adventitia specimens contributed to this average
value as shown in Figure 3.8c. Adventitia specimens alone had an average rupture angle
value of 26.28° (standard deviation : 25.40°) and media specimens had an average value
of 40.98° (standard deviation : 30.87°).
The behavior of the aortic specimen layers under loading conditions can be described
using stress-strain curves as shown in Figure 3.9. Measured Lagrange strain fields in
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Figure 3.7.: Results in fonction of a) radius of curvature (mm), b) rupture stress (MPa)
and c) rupture angle (°)
Figure 3.8.: Frequency distribution of adventitia and media in function of a) radius of
curvature (mm), b) rupture stress (MPa) and c) rupture angle (°)
the circumferential and axial directions, for every stage of the inflation test, show the
non-linear behavior of the aortic specimens, as the load is supported by the progressive
recruitment of collagen fibers.
Comparing the non-linear behavior in the circumferential and axial directions, it can be
seen that they present almost the same maximum stress values for each of the specimens
presented in Figure 3.9.
Performing uniaxial and equibiaxial tests some authors have found no directional de-
pendence, describing the human ascending aorta as mainly isotropic (Ferruzzi et al.,
2011; Raghavan et al., 1996). This is consistent with our results.
3.5. Discussion
Using the DIS-C technique and a specific analysis, quantitative values of ultimate
stresses have been reported in biaxial inflation testing for aneurysmal tissue.
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Figure 3.9.: Stress-strain curves for three adventitia specimens (test no. 1, 2, 3) and
three media specimens (test no. 8, 9, 10) in the a) circumferential and b) axial direc-
tion.
It has been shown that rupture occurs in preferred directions, indicating some aniso-
tropy of the tissue. In this study the anisotropy is somehow marginal during the elastic
deformation of the tissue as a semispherical shape fits well the deformed shape of the
aortic specimen. The anisotropic elastic properties of the arteries were already characte-
rized using a similar technique (Avril et al., 2010; ?) and it already revealed that there
was no clear trend regarding the preferred orientation of collagen fibers in the tissue.
This was attributed to the effect of degenerative process in the diseased tissue (?).
However, it was observed here that rupture occurs in a preferred direction. The tear
rupture was often preceded by a local weakening of the mechanical properties of the
tissue, especially in the intima and media layers which are more fragile (?). It would be
interesting to improve the quality of the speckle pattern in order to improve the spatial
resolution of the full-field measurements and therefore to characterize more finely the
rupture mechanisms.
In the present study, only specimens which ruptured in the center of the AOI were
taken into account. The inflation test is assumed to be under uniform biaxial loading
at the center of the AOI. Therefore, the boundary conditions of the inflation device are
assumed to have only a marginal impact on the observed rupture of the pieces of artery.
Effects of age were observed with the relatively large ultimate stress of the tissue coming
from the youngest patient. However, no clear trend comes up from the rest of the data
and other tests should be conducted for completing the database and achieving statistical
analysis.
The properties of different locations of the aorta were not compared here as was done
in the study of Haskett et al. (2010). However, differences of properties were highligh-
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ted between the tunica media and the adventitia. The latter is found stronger, which
confirms its role of structural support of the artery (Fung, 1993).
3.6. Conclusions
Based on an original approach combining inflation tests and an imaging technique, this
paper has presented one of the rare studies providing quantitative values of ultimate
stresses in aortic aneurysms. It has potential application to understanding aortic injuries
due to severe mechanical loading in car crashes. One of the potentials of this work is to
be able to predict the probability of rupture in such circumstances. For this, dynamic
conditions of loading will have to be developed in the currently existing protocol.
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Ce chapitre est constitué d’une étude dans laquelle des essais de gonflement ont été
utilisés pour caractériser la réponse à rupture des 15 mêmes échantillons d’anévrismes
de l’aorte thoracique ascendante (AATA) utilisés dans le chapitre précédent, cette fois-ci
par la méthode LAM.
Grâce au système de stéréo corrélation d’images (SCI) qui permet de reconstruire numé-
riquement la surface des échantillons sous gonflement, cette méthode permet de calculer
les champs de contraintes de manière ponctuelle sur toute la surface des échantillons sous
gonflement. La méthode consiste à discrétiser la surface des échantillons aortiques sous
gonflement par la création d’un maillage. Afin de calculer la distribution des contraintes,
un système isostatique est résolu en définissant l’équation d’équilibre au centre de chaque
élément qui constitue le maillage.
Pour pouvoir utiliser cette méthode, il est nécessaire de connaitre les champs de dépla-
cement de l’échantillon, la pression de gonflement et l’épaisseur courante de l’échantillon
sous gonflement. De la même manière que dans le chapitre précédent, nous avons calculé
l’épaisseur courante de l’échantillon sous gonflement, mais cette fois-ci de manière locale
ou ponctuelle pour chaque élément du maillage.
L’avantage d’utiliser la méthode LAM est qu’elle permet de calculer la distribution des
contraintes de manière rapide, directe, et surtout sans avoir besoin de connaitre les
propriétés mécaniques des échantillons aortiques sous gonflement.
Pour les échantillons aortiques analysés par cette méthode LAM, nous avons comparé la
distribution des contraintes avec la distribution des épaisseurs des éléments du maillage.
Nous avons constaté que la rupture de certains échantillons n’a pas eu lieu aux en-
droits où les contraintes maximales étaient localisées, mais aux endroits où l’épaisseur
de l’échantillon était très faible. Cela nous a permis de dire qu’il existe des endroits dans
l’échantillon gonflé plus susceptibles que d’autres pour que la rupture se produise.
La rupture des échantillons se produit par un endommagement de la paroi aortique sous
gonflement. En regardant l’évolution de l’épaisseur des échantillons, depuis l’étape ini-
tiale jusqu’à leur rupture, nous avons constaté qu’il est possible de prédire la localisation
de la rupture plusieurs étapes de chargement avant que celle-ci se produise. Des zones
d’affaiblissement où le tissu devient très mince sont alignées dans la même direction que
celle dans laquelle la rupture apparaît.
Nos résultats sont les premiers à montrer l’existence de ce type de zones d’affaiblissement
qui précédent la rupture de la paroi de l’anévrisme. La compréhension du phénomène
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mécanique de la rupture au niveau local est nécessaire afin d’améliorer les traitements
cliniques et éviter les ruptures qui peuvent amener à la mort du patient.
Cette étude a été soumise dans la revue Journal of Biomechanics.
4.2. Introduction
Each year thoracic aneurysms are diagnosed in approximately 15,000 people in the
United States and more than 30,000 people in Europe (Clouse et al., 1998). Of this
number 50-60% are ascending thoracic aortic aneurysms (ATAA) (Isselbacher, 2005).
The study of the mechanical behavior of the human aorta is an important topic. In
particular the rupture of the ATAA is an almost unexplored area. It is currently known
that ATAA is caused by the remodeling of the arterial wall and its rupture is caused
when the stress applied to the aortic wall locally exceeds its capacity to sustain stress
(Vorp et al., 2003).
In an attempt to understand the mechanical behavior of the aortic tissue ; different
authors have performed mechanical tests. Uniaxial tensile tests were performed by Mo-
han et Melvin (1982) on 34 dumbbell healthy descending aortic specimens ; concluding
that the most reasonable failure theory for aortic tissue was the maximum tensile strain
theory. Also performing uniaxial tests, He et Roach (1994) showed that aneurysms were
less distensible and stiffer than healthy tissues. Using uniaxial tensile tests to compare
healthy tissues with ATAA specimens, García-Herrera et al. (2012) concluded that the
age, beyond the age of 35, was the cause of significant decrease of rupture load and elon-
gation at failure. They found no significant differences between the mechanical strength
of aneurysms and healthy tissues. In contrast, Vorp et al. (2003) found a significant
decrease in the tensile strength of the ATAA specimens and concluded that its forma-
tion was associated with the stiffening and weakening of the aortic wall. Providing data
on the mechanical behavior in the physiological range, Duprey et al. (2010) found that
the aortic wall was significantly anisotropic with the circumferentially oriented samples
being stiffer than the axial ones. The biaxial mechanical behavior of the aortic tissue can
be investigated with bulge inflation tests. Dynamic and quasi-static bulge inflation tests
were performed in 16 healthy descending aortas by Mohan et Melvin (1983). The failure
of the aortic tissue always took place with a tear in the circumferential direction. Simi-
larly, Marra et al. (2006) performed inflation tests using porcine healthy aortic tissues,
showing that the rupture occurs with a crack oriented in the circumferential direction of
the artery. More recently ? performed inflation tests using ATAA specimens. Material
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parameters were identified using the virtual fields method (Grédiac et al., 2006; Avril
et al., 2010) and the average Cauchy stress values at which the rupture occurred were
derived for all the specimens.
None of the studies mentioned above analyzed locally the rupture of the tissue from its
first initiation. Moreover, all these studies derived an average stress estimation across
the specimens and none were able to show if the rupture initiates at the location of
maximum stress or if the rupture was triggered by the existence of weakened parts
within the tissue.
Our objective was to address this issue by carrying out full-field measurements in human
ATAA specimens tested in a bulge inflation test up to failure. In order to determine
the cause and location of the rupture, thickness evolution estimations and local stress
distributions were calculated during the inflation of the specimens.
4.3. Methods
4.3.1. Sample preparation and experimental protocol
ATAA specimens were obtained from donor patients who underwent surgical replace-
ment of their ATAA with a synthetic graft. The collection of the aortic tissues was done
in accordance with the guidelines of the Institutional Review Board of the University
Hospital Center of Saint-Etienne. Specimens were kept at 4 °C in 0.9% physiological sa-
line solution and testing was completed within 24 hours of tissue harvest (Adham et al.,
1996). Table 4.1 lists the demographic information for the collected ATAA specimens.
Each ATAA (Figure 4.1a) was cut into square specimen approximately 45 x 45 mm. Each
specimen was then separated into two layers : intima-media and adventitia (Figure 4.1b).
The average thickness of each layer was measured using a digital caliper ; the layer of
interest was put between two plastic plates and the thickness of the layer and the plates
was measured. Then the thickness of the two plates was subtracted from the value. The
ATAA layer was clamped in the inflation device so that the luminal or inner side of the
tissue faced outward and the circumferential direction of the artery coincided with the
horizontal axis of the clamp (Figure 4.1c). Finally a speckle pattern was applied to each
sample using black spray paint (Figure 4.1c). Note that the side of each layer was chosen
to face outward since the external surface was highly irregular making difficult for the
speckle pattern to adhere to the surface.
A hermetically sealed cavity was formed between the clamped ATAA layer and the
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Table 4.1.: Demographic information for the collected ATAA specimens.
Test Layer Sex/Age Diameter before Initial thickness
no. type surgery (mm) (mm)
1 adventitia M/67 50 1.18
2 adventitia M/36 50 0.51
3 adventitia M/55 53 0.79
4 adventitia M/81 54 0.64
5 adventitia M/76 52 0.62
6 adventitia M/71 48 0.55
7 media M/70 63 0.89
8 media M/67 50 0.68
9 media M/54 60 0.98
10 media M/55 53 1.09
11 media F/76 55 1.15
12 media M/81 54 0.91
13 media M/68 59 1.02
14 media M/69 51 1.09
15 media M/71 48 1.04
inflation device. During the inflation test, water was injected at a constant rate by
pushing a piston pump at 15 mm/min until the tissue ruptured. Simultaneously, the
pressure was measured with a digital manometer (WIKA®, pressure gauge DG-10).
Images were recorded using a commercial DIS-C system (GOM®, ARAMIS 5M LT) at
every 3 kPa, until the sample ruptured (Figure 4.2). The DIS-C system was composed
of two 8-bit CCD cameras equipped with 50 mm lenses (resolution : 1624 x 1236 px). In
this study, 15 ATAA layers were successfully tested until rupture. Only the specimens
that ruptured in their central area (without touching the boundaries of the inflation
device) were used.
4.3.2. Data analysis
Once the experimental procedure was completed, image processing was performed using
Aramis® software. In each of the acquired images (Figure 4.2), the area of interest (AOI),
which was a circle measuring 30 mm diameter, was identified. A facet size of 21 px and
a facet step of 5 px were chosen based on the speckle pattern dot size, distribution,
and contrast. The selected facet size and step yielded a resolution of 0.54 µm for in-
plane displacements and 1.5 µm for the out-of-plane displacement. Based on a technique
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Figure 4.1.: ATAA specimen preparation for the inflation test.
called stereophotogrammetry, the 2D coordinates captured by both cameras were used
to deduce the 3D coordinates of a cloud of points (Figure 4.3) across the AOI throughout
the test in the global Cartesian reference frame (1, 2, 3).
To capture the kinematics of the membrane (Naghdi, 1972; Green et Adkins, 1970; Lu
et al., 2008) we define the position vectors for a material point P in the initial and
deformed configurations as X(P ) and x(P ), respectively (Figure 4.4). The surface can
be parameterized using a pair of surface coordinates ξα(α = 1, 2). The basis vectors
gα and Gα for the deformed and initial configurations, respectively, are found using the
following relationships :










The two-dimensional deformation gradient, F , is calculated from the current and initial
basis vectors :
F = gα ⊗Gα (4.3)
Then, at each material point, the two- dimensional Green-Lagrange strain is determined :
E = 12(F
TF − I) (4.4)
To define the three-dimensional deformation, we set λ3 = h/h0, where h and h0 are
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Figure 4.2.: View of the experimental set-up and the inflation of the ATAA layer
through the left and right cameras of the DIS-C system. An image is recorded every
loading stage defined at 3 kPa, for the duration of the test. Note that the acrylic
protector is used to prevent water from reaching the cameras when the specimen
bursts.
the thicknesses in the deformed and undeformed configurations, respectively, and requi-
red the transverse shear strains E13 and E23 to vanish. It then follows that the three
dimensional deformation gradient and Green-Lagrange strain tensor are given by :
F = gα ⊗Gα + λ3n⊗N E = 12(gαβGα ⊗Gβ + λ23N ⊗N − I) (4.5)
where n and N are outward unit normals to the surface in the current and initial
configurations, respectively.
4.3.3. Determination of the local stress fields
Assuming that the tested sample behaves as a pure membrane, it was possible to derive
the local stress field. The local equilibrium equations for the elastostatic problem may
be written as (Naghdi, 1972; Lu et al., 2008; Zhao, 2009) :
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Figure 4.3.: Reconstructed shape of the ATAA layer at the final inflation stage. The
3D coordinates of each material point were used to reconstruct the shape.
Figure 4.4.: Schematic of the kinematics and base vectors.
1√
g
(√ghnlσαβgα),β +pn = 0 (4.6)
where g = det(gα ·gβ), hnl was the current thickness, p was the internal pressure applied
for the inflation and σαβ were the components of the Cauchy stress tensor σ.





where xk was the current position vector of node k in the mesh and φk(x) was a linear
shape function which takes on a null value at all nodes of the mesh except at xk where
it was 1. The shape functions were defined on a finite element mesh, where the num-
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ber of elements, A, and number of nodes, k, were unchanged between the undeformed
(Figure 4.5a) and deformed configuration (Figure 4.5b). Equation (4.6) was written at
the centroid of each element of the mesh and the unknowns stresses, σ11(xk), σ22(xk),
and σ12(xk) were defined at each node, yielding 3 scalar equations per element. Assem-
bling the equations for every element, a linear system of 3A equations with 3k unknowns
was produced.
Figure 4.5.: Discretization of the surface. The unchanged mesh is deformed from a)
the initial to b) the current configuration. For one boundary element the local (i, j, n)
Cartesian frame used to define the boundary conditions is shown.
A convergence study showed that a mesh with A=1203 elements and k=644 nodes was
a good compromise between precision and time of calculation.
The system was completed by a set of equations on the boundaries of the tested area,
where it was assumed :
(σ · j) · n = 0 (4.8)
(σ · j) · i = 0 (4.9)
where i, j, n defines at the boundaries the local basis (Figure 4.5b) with i tangent to
the boundary, n outward unit normal vector to the surface and j = n ⊗ i. Along the
boundaries, Equation (4.8) sets that the traction vector was perpendicular to n (in-plane
traction vector) and Equation (4.9) sets that the traction was perpendicular to i (no
shear along this boundary). The resultant boundary traction automatically balances
the total pressure applied on the wall due to the local equilibrium equation (Equation
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(4.6)) written for each element. The final over-determined linear system of equations
was solved in the least-squares sense.
The stress was analyzed at three locations :
– NodeMAX : node with the largest stress eigenvalue
– NodeTOP : node at the top of the inflated membrane
– NodeRUP : node where rupture initiates
At NodeMAX and NodeTOP locations, the largest eigenvalue of the Cauchy stress
tensor (largest principal stress) were found and denoted σMax and σTop, respectively. At
NodeRUP, the stress in the direction perpendicular to the crack that occurs at rupture
was computed :
σRup = σ11 sin2(θ) + σ22 cos2(θ) (4.10)
where θ was the rupture orientation angle measured for each specimen using the images
obtained from the DIS-C system at the moment of the rupture. Using a customMatlab®
code, a series of points were manually placed on an image of the ruptured edge. A linear
regression was then performed using those points and the angle between the fit line and
the circumferential orientation (horizontal axis) was calculated.
4.3.4. Finite element validation study
Using a mesh size of A=1203 elements and k=644 nodes, a validation analysis was
performed. The stress distributions obtained from a finite element analysis (FEA) were
defined as reference values and compared with the stress distributions obtained using
the present approach.
4.3.5. Thickness evolution
At every pressure step, the current thickness of each element was calculated. The aneu-
rysmal tissue was modeled as incompressible membrane therefore the following relation-
ship holds between the initial thickness, hol, and the current thickness, hnl.
hnl =
hol
F11F22 − F21F12 (4.11)
We note that the ex vivo thickness, hol, was assumed to be initially homogeneous and
that F11, F22, F21 and F12 were the components of the deformation gradient tensor
(Equation (4.3)).
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4.3.6. Laplace’s law
Laplace’s law (Peterson et al., 1960; Humphrey, 2002) was used to calculate a global
estimate of the ultimate stress for each ATAA layer by assuming the sample was a
hemisphere.
σLap = pr2h (4.12)
where p was the inflation pressure, r was the radius of curvature estimated using a least-
squares surface fitting of the inflated shape, and h was the average current thickness of
the elements in the mesh.
4.4. Results
The stress distributions obtained from the FEA simulation (Figure 4.6a) were compa-
red with the stress distributions obtained using the present approach (Figure 4.6b). The
mean absolute error (Figure 4.6c) was calculated revealing that the largest errors oc-
curred at the boundaries. Ignoring the elements at the boundaries, the average error
was significantly reduced to 0.8%, 1.4%, and 0.8% for σ11, σ22, and σ12, respectively
(Figure 4.6d). This showed that the stress estimates contain some errors along the bor-
der due to the assumed boundary conditions but these errors vanish rapidly away from
the border. For this reason only the tests where the rupture occurred at a distance of
more than three elements away from the border were included in this study.
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Figure 4.6.: Top view of the element by element comparison between stress fields cal-
culated by a) the FEA simulation (reference) and b) our approach. The absolute error
(in MPa) between a) and b) is presented in c) and in d) where the boundary elements
are neglected.
Using the approach we have presented, the components of the Cauchy stress tensor
were calculated at every node for each 3 kPa pressure step until the sample ruptures
(Figure 4.7a). The displacement (Figure 4.7b) and strain fields (Figure 4.7c) used to cal-
culate the stress and thickness evolution are also shown.
In Table 4.2 we report the three components of the Cauchy stress tensor. Our results
(mean ± std) in the circumferential direction (σ11) were 1.18 ±0.64 MPa at NodeMAX,
1.12 ±0.64 MPa at NodeTOP and 1.06 ±0.59 MPa at NodeRUP. The values for the
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Figure 4.7.: The a) stress field (σ11), b) displacement field (U3) and c) strain field (E22)
for three ATAA specimens all at a pressure of 0.027 MPa.
axial direction (σ22) were 1.21 ±0.80 MPa at NodeMAX, 1.17 ±0.79 MPa at NodeTOP
and 1.05 ±0.71 MPa at NodeRUP.
In Figure 4.8a, we show the thickness distribution (Equation (4.11)) one pressure step
before rupture for five tests. For each of the samples thick (dark red) and thin (dark
blue) regions can be identified. The locations of NodeMAX, NodeTOP, and NodeRUP
for these five tests are also shown in Figure 4.8b. Contrary to the common idea that the
rupture occurs at the location of the maximum stress, it was evidenced that rupture
often initiates at a different location (NodeRUP), possibly due to the non-homogeneous
strength of the tissue. An image of the ruptured layer is shown in Figure 4.8c, where the
magenta points and the blue regression line were used to determine the rupture angle θ.
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Figure 4.8.: ATAA rupture. For each test, a) the color map of the thickness measu-
rement, b) the deformed mesh (Dot = NodeMAX, Triangle = NodeTOP, Star =
NodeRUP) and c) the rupture picture are presented.
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Table 4.2.: Components of the Cauchy stress tensor reported at the NodeMAX, No-
deTOP and NodeRUP locations (in MPa). Test No. 1 to 6 were adventitia layers and
Test No. 7 to 15 were media layers.
NodeMAX NodeTOP NodeRUP
Test
no. σ11 σ22 σ12 σ11 σ22 σ12 σ11 σ22 σ12
1 1.124 1.091 -0.036 0.681 0.842 -0.098 1.128 1.062 -0.005
2 3.066 3.812 -0.065 3.035 3.778 -0.064 2.954 3.527 0.084
3 1.233 1.613 -0.011 1.246 1.554 0.023 0.977 0.949 0.189
4 0.938 0.853 0.001 0.922 0.863 -0.002 0.922 0.795 0.012
5 1.964 1.642 0.050 1.920 1.647 0.020 1.699 1.419 -0.042
6 1.035 1.019 -0.046 1.035 1.019 -0.046 0.920 0.933 -0.108
7 0.756 0.997 0.041 0.677 0.909 0.078 0.640 0.924 0.006
8 1.764 1.654 0.097 1.617 1.573 0.077 1.120 0.913 -0.051
9 1.042 1.064 -0.060 1.033 1.067 -0.050 0.903 1.049 -0.027
10 1.308 1.007 -0.012 1.042 1.038 -0.028 1.174 0.927 -0.042
11 0.627 0.622 -0.009 0.549 0.602 -0.030 0.552 0.605 -0.025
12 0.631 0.630 0.076 0.664 0.633 0.042 0.655 0.626 0.040
13 0.819 0.720 -0.055 0.805 0.714 -0.053 0.815 0.725 -0.051
14 0.728 0.866 -0.018 0.800 0.858 -0.016 0.791 0.805 0.0001
15 0.805 0.601 -0.037 0.790 0.588 -0.044 0.714 0.546 -0.0418
Mean 1.18 1.21 -0.006 1.12 1.17 -0.013 1.06 1.05 -0.004
Std. 0.64 0.80 0.05 0.64 0.79 0.05 0.59 0.71 0.06
Table 4.3 and Figure 4.9 summarizes the three ultimate stress values (σMax, σTop, and
σRup) calculated at their corresponding locations (NodeMAX, NodeTOP and NodeRUP)
compared with σLap (Equation (4.12)). For the six adventitia layers, the average stress
values (mean ± std) were 1.49 ±1.06 MPa, 1.76 ±1.07 MPa, 1.69 ±1.10 MPa, and 1.46
±1.03 MPa for σLap, σMax, σTop, and σRup, respectively. For the remaining nine media
layers, the average stress values were found to be 0.78 ±0.26 MPa, 1.01 ±0.36 MPa,
0.95 ±0.31 MPa, and 0.78 ±0.20 MPa for σLap, σMax, σTop, and σRup, respectively. The
four calculated ultimate stress values were higher for the adventitia layers, confirming
its role of structural support of the artery (Fung, 1993).
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Table 4.3.: Comparison between four different ultimate stress values calculated at dif-
ferent locations within the same tissue. Test No. 1 to 6 were adventitia layers and
Test No. 7 to 15 were media layers.
Test no. σLap (MPa) σMax (MPa) σTop (MPa) σRup (MPa)
1 0.9695 1.1481 0.8889 1.0719
2 3.5825 3.8183 3.7841 3.5269
3 1.1725 1.6134 1.5558 0.9755
4 0.8116 0.9385 0.9222 0.8265
5 1.5928 1.9724 1.9221 1.4644
6 0.8414 1.0752 1.0752 0.9335
7 0.7275 1.0049 0.9337 0.6412
8 1.4016 1.8214 1.6756 1.0057
9 0.8503 1.1148 1.1036 0.9309
10 0.8215 1.3086 1.0692 1.1733
11 0.4863 0.6346 0.6169 0.6015
12 0.5559 0.7074 0.6936 0.6286
13 0.7283 0.8438 0.8302 0.7259
14 0.8244 0.8687 0.8623 0.8028
15 0.6386 0.8121 0.7994 0.5891
Mean 1.0669 1.3121 1.2488 1.0598
Std. 0.7573 0.7979 0.7933 0.7236
Figure 4.9.: Four different ultimate stresses for each of the 15 ATAA samples where
σLap is the Laplace stress calculated from Equation (4.12), σMax is the maximum
principal stress, σTop is the maximum principal stress at the node of the top, and
σRup is the rupture stress calculated from Equation (4.10).
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4.5. Discussion
4.5.1. Comparison with existing literature
Other investigators performing inflation tests have reported rupture stresses between
0.751 and 1.75 MPa (?Mohan et Melvin, 1983; Marra et al., 2006). In the present study
the rupture stress, σRup, was on average 1.46 MPa for the adventitia layers and 0.72
MPa for the media layers. The results obtained from our analysis were reasonable and
lie within the range of reported values in the literature. It must be noted that our results
were twice as large of those of ? who found 0.751 MPa for adventitia layers and 0.39
MPa for media layers. This can be explained by the different methods used to calcu-
late the rupture stress. While ? assumed a constant thickness throughout the inflation,
the present method was capable of estimating the thickness evolution of the sample
(Equation (4.11)). Based on the large changes in thickness observed in the samples
(Figure 4.10), it was expected that our values would be significantly larger than those
reported by ?.
Figure 4.10.: Local thickness evolution ( Equation (4.11)) in mm. for one representa-
tive ATAA sample (Test No. 14). Top view from the initial stage (0.003 MPa) until




4.5.2. Comparison of the ultimate stress at different locations
The stress found using Laplace’s law, σLap, in Equation (4.12) was considered a global
estimate of the rupture stress, since it was computed using a global radius of curvature
and the mean thickness of the inflated ATAA layer. A comparison between this global
stress value and the calculated local stress values σMax, σTop, and σRup, was done as the
majority of published studies have not calculated local stress distributions. The stress
calculated from Laplace’s law was frequently smaller than the other local stress values.
The difference can likely be explained by differences in the thickness calculation. On the
one hand Laplace’s law uses the average current thickness of the entire inflated aortic
layer while the three local stress values use the current local thickness of the element
where the node concerned was located.
4.5.3. Detection of weakened zones in the tissue
For every test, rupture was preceded by significant local deformation and reduction
of the thickness. This phenomenon was clearly illustrated in Figure 4.8, where local
thinning was observed at the rupture location. Occasionally the maximum stress value
was located in the weakened area, but more frequently it was located elsewhere. This
led us to hypothesize that the ATAA layers had weak localized regions that caused the
localized thinning of the layer during the inflation test. When observing the evolution
of the ATAA layer thickness (Figure 4.10), the region where the rupture was most likely
to occur could be observed many stages before the rupture. Moreover, the orientation
of the rupture always appeared in the same direction as the thickness heterogeneity in
the inflated ATAA layer.
4.5.4. Main sources of variability
It was noticed that test number 2, an adventitia layer, had by far the highest ultimate
stress values. Possibly explained because this layer was the thinnest of all the tissue
samples and the donor patient was 36 years old, which made him by far the youngest
patient donor (mean age : 66 years).
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4.5.5. Limitations
4.5.5.1. Comparison with healthy tissue
Due to the difficulty of obtaining healthy ascending aortic specimens, there was no
comparison between healthy aorta and ATAA specimens. As many authors have noticed
(Choudhury et al., 2008; Cinthio et al., 2006; van Prehn et al., 2009), this comparison
can help understanding the causes of the pathology.
4.5.5.2. Initial thickness measurement
The measurement of the ex vivo initial thickness hol of the ATAA tissue was an average
estimate of the thickness of the tissue. Measuring the thickness of the specimen at
various locations in the tissue was precluded as the sharp shape of the caliper can
easily penetrate the soft tissue and damage the tissue. Other techniques could be used
to measure the thickness of the aortic tissue at multiple locations, for example a PC-
based video extensometer (Sommer et al., 2008), a non-contact laser beam micrometer
(Iliopoulos et al., 2009a), or an electrical resistance gauge in a needle or hall probe
configuration (Lee et Langdon, 1996). Part of the prospects of our study is to use one
of these techniques to obtain more accurate initial thickness measurements to improve
the present approach.
4.5.5.3. Effect of the strain rate
As Mohan et Melvin (1983) performed inflation tests at different strain rates, it could
be interesting to compare our results by making our tests at different strain rates and
verify if the weakened zones also exist at these strain rates.
4.5.5.4. Effect of the loading conditions
The boundary conditions applied to the inflated layer (Equation (4.8) and Equation
(4.9)) could affect the stress calculations. Even if some errors can be found at the boun-
daries, the purpose of the present approach was to characterize the rupture phenomenon
occurring far from the boundaries. In a future work it will be useful to improve the
precision by implementing an approach similar to Zhao (2009) who defined a boundary-
effect-free region where the calculated stress distribution remains invariant.
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4.5.5.5. Pure membrane assumption
Using the present approach, the average stress across the thickness of the inflated ATAA
layer was calculated. The assumption of a pure membrane behavior is justified when the
concerned tissue is subjected to tensile extension, and is physically thin enough so the
transverse shear and the across-thickness stress variation are safely ignored (Horgan et
Saccomandi, 2003; Lu et al., 2008). Based on the validation analysis, the stress distribu-
tion calculated using the present approach was in very good agreement with the average
stress distribution calculated between the outer and inner surface using Abaqus® soft-
ware. This means that the pure membrane assumption does not affect the reconstruction
of this average stress across the thickness.
4.6. Conclusions
In this paper, we have used a simple approach to investigate the in vitro rupture behavior
of ATAA layer during an inflation test. The main advantage of our approach was that
local stress information of the ATAA layer was obtained without requiring any material
properties.
Our results showed that rupture in the ATAA inflated layers was more prone to occur
in regions where the layer was weakened. In most of the cases, rupture occurs where the
thickness of the layer has been reduced the most. Visualizing the thickness evolution of
the layer can easily predict the localization of the rupture.
In a future work this approach could be used in vivo to track the stress distribution in
real aneurysms using magnetic resonance imaging. It could be used to help clinicians to
define a patient-specific criterion for the risk of aneurysm rupture.
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Ce chapitre est constitué d’une étude dans laquelle des essais de gonflement ont été réali-
sés sur 54 échantillons aortiques humains. 47 d’entre eux étaient des échantillons (média,
adventice ou les deux) d’anévrisme de l’aorte thoracique ascendante (AATA) collectés de
patients ayant suivi un traitement chirurgical de remplacement par une prothèse synthé-
tique. Les 7 restants étaient des échantillons aortiques cadavériques en cryoconservation
(ACC) obtenus par un accord établi avec la banque de tissus de l’établissement français
du sang (EFS).
L’objectif de cette étude est de caractériser les variations spatiales locales des proprié-
tés mécaniques des échantillons aortiques sous gonflement. L’utilisation de la méthode
expérimentale, du système de stéréo corrélation d’images (SCI) et de la méthode LAM
décrits dans les chapitres précédents ont permis le développement d’une nouvelle ap-
proche appelée méthode LIM, qui permet l’identification des propriétés mécaniques de
manière locale ou ponctuelle dans la surface des échantillons sous gonflement.
Dans cette étude les paramètres du modèle anisotrope Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO)
ont été identifiés. Chaque échantillon est discrétisé par l’utilisation d’un maillage, comme
décrit dans les chapitres précédents. Notre méthode LIM est appliquée pour chaque
élément constituant le maillage.
La méthode est basée sur la connaissance des déformations et des contraintes pour
chaque élément du maillage et pendant toutes les étapes de gonflement. Ce calcul est
réalisé par la méthode LAM comme décrit précédemment. D’une certaine manière, nous
pouvons considérer que nous disposons de la réponse à un essai de traction biaxial avec
plusieurs étapes de chargement.
La méthode LIM consiste à construire une équation linéaire dans chaque élément du
maillage en utilisant leurs contraintes et déformations à chaque étape de gonflement.
Une régression linéaire est utilisée afin de retrouver la pente de l’équation linéaire et de
cette manière trouver le paramètre β du modèle HGO. Ensuite la création d’un système
de deux équations linéaires nous permettra de trouver les deux autres paramètres du
modèle HGO dans chaque élément du maillage.
Nos résultats permettent de mettre en évidence les hétérogénéités importantes des pro-
priétés mécaniques identifiées dans chaque échantillon aortique sous gonflement. En
raison de la grande quantité de données que nous avons obtenues, les valeurs moyennes
de chaque paramètre du modèle HGO et pour chaque échantillon ont été calculées afin
de pouvoir faire des comparaisons entre les différents types d’échantillons aortiques que
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nous avons utilisés. En effet, il est montré qu’il existe une plus grande variabilité au sein
d’un même échantillon, qu’entre les différents échantillons.
En comparant les différents types d’échantillons utilisés dans cette étude, il est montré
que les échantillons ACC présentent des caractéristiques mécaniques très différentes
par rapport aux autres types d’échantillons. Les échantillons ACC sont plus rigides et
nettement plus fragiles que les autres.
L’établissement d’un coefficient de détermination nous a permis de définir un seuil de
fiabilité de notre identification. Les éléments où nous avons été incapables d’identifier
les paramètres du modèle HGO ont été marqués par un symbole spécial. Cela veut dire
que ces éléments présentent une réponse inélastique et par conséquent, le modèle HGO
est incapable de décrire leur comportement. Il a été constaté que l’emplacement des
éléments non-identifiés correspond à l’endroit où la rupture des échantillons apparait
lorsque la pression limite est atteinte.
Ce travail est en cours de soumission dans la revue Computer Methods in Biomechanics
and Biomedical Engineering (CMBBE).
5.2. Introduction
Ascending thoracic aortic aneurysm (ATAA) is a life-threatening pathology provoking
a permanent dilation with a high associated risk of aortic rupture and death of the
patient. ATAA affects approximately 10 out of 100 000 persons per year (Clouse et al.,
1998) being the 17th most common cause of death (Elefteriades, 2008).
The mechanical behavior of the human ATAA has already been the subject of seve-
ral experimental studies. For instance, Okamoto et al. (2002) carried out uniaxial and
biaxial tests on ATAA samples and showed that age clearly influences the measured
elastic and strength properties in ATAA. Vorp et al. (2003) carried out uniaxial tensile
tests in ATAA and healthy ascending aortas and found that ATAA samples were stiffer
and approximately 30% weaker than healthy samples. Sokolis et al. (2012) performed
uniaxial tensile tests on intima, media and adventitia in the longitudinal and circumfe-
rential directions in order to determine the biomechanical responses of the constitutive
layers of ATAA specimens.
In these studies, material properties were deduced by stress/strain curve fitting algo-
rithms. Such stress/strain analysis presents the advantage of determining material pro-
perties in a direct way and has been applied extensively to characterize vascular tissues
(Vande Geest et al., 2006a; Tong et al., 2011; Maher et al., 2012a,b; He et Roach, 1994;
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Humphrey, 2002). The main disadvantage of strain/stress curve fitting analyses is that
the actual testing conditions are not always purely uniaxial or biaxial and this may
induce artifacts in the identification. This limits the testing approach to a few tests
such as uniaxial plane tension, biaxial plane tension or cylinder inflation combined with
tension for instance, but the actual geometry of tissue samples is not always appropriate
for these tests.
In the case of unknown boundary conditions and/or complex geometries, the alternative
approach is to analyze experimental data by solving an inverse problem. The experimen-
tal test is modeled, for instance with the finite element method, and the constitutive
material properties are updated repeatedly until the modeled response matches with
the experimental one. An advantage of the inverse approach is also that experimental
data provided by other studies (Ahn et Kim, 2010; Ferruzzi et al., 2011; Lu et al., 2007;
Moerman et al., 2009; Raghavan et Vorp, 2000) can be used, but questions remain as
to the uniqueness and uncertainty of the results.
One of the most commonplace applications of the inverse approach for characterizing
soft biological membranes is the bulge-inflation test (Brunon et al., 2011; Marra et al.,
2006; Mohan et Melvin, 1983). Coupled with full-field measurements, this test provides
a powerful experimental tool but only a few authors have used it to characterize the
mechanical properties of vascular tissues (Avril et al., 2010; Genovese et al., 2010, 2011;
?; Badel et al., 2012; Labrosse et al., 2013). Although these studies provide interesting
data about the biomechanical behavior of aortic walls, none of them analyzed the local
material properties of ATAA and their spatial variation. The assumption that the aortic
tissue is homogeneous over the whole region of investigation represents a considerable
limitation. Kim and Baek (2011) showed significant spatial variations of mechanical
properties in a porcine thoracic aorta using optical full-field measurements and inflation
tests.
The objective of the current study was to determine, for the first time to our knowledge,
the local mechanical properties of human ATAA samples. Bulge inflation tests and
full-field measurements were utilized and the local distribution of material constitutive
properties was derived across each of the 54 aortic samples included in this study.
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ATAA samples were obtained from donor patients who received a surgical treatment
to replace the pathological segment of aorta with a synthetic graft (open surgery). The
collection of the aortic tissues was carried out in accordance with the guidelines of the
Institutional Review Board of the University Hospital Center of Saint-Etienne.
Specimens were kept at +4°C in a 0.9% physiological saline solution and tests were
performed within 24h, preserving their mechanical properties in this period of time
(Adham et al., 1996).
In this study experimental inflation tests were carried out on 54 aortic samples. The
experimental procedure is explained in details in (Romo et al., 2012).
Briefly, the cylindrical aortic samples (Figure 5.1a) were cut in the axial direction, which
is the blood flow direction. Then a flat square piece was cut, containing the tunica intima,
media, adventitia and loose connective tissue. For all the specimens the loose connective
tissue was carefully removed using dissecting blunt-point scissors in order to prevent
sliding in the experimental device.
In 24 specimens a separation between media and adventitia was made resulting in two
main layers : intima-media and adventitia (Figure 5.1b-i). The separation was accom-
plished by a starting incision made with the dissecting scalpel in the transition zone
between the media and adventitia and completed by pulling each layer very carefully
trying to reduce the damage on the surfaces. In the rest of the specimens no separation
between the layers was made (Figure 5.1b-ii).
The initial or zero-stress thickness was measured using a digital caliper, putting the
layer of interest between two plates so as to homogenize the measured surface.
In addition to these freshly obtained specimens, seven Aortic Cadaveric Cryopreserved
(ACC) entire wall specimens were acquired through an agreement with the Tissue Bank
of the French Blood Service. The standard cryopreservation conditions for vascular tis-
sues include bacteriological and viral tests, the use of cryoprotector agent like dimethyl
sulfoxide (DMSO) solution and the freezing of the tissue in controlled-rate freezer at -
1°C/min in a first stage and -4.6°C in a second stage. Freezing was maintained at -120°C
in a nitrogen vapor container. Specimen handling and defrosting was performed accor-




The demographic information of the aortic specimens (ATAA and ACC) used in this
study is presented in Table 5.1.
Figure 5.1.: ATAA specimen preparation before the tests.
Table 5.1.: Demographic information of the specimens
Sex of Age of Diameter Initial Type
Test the the before surgery thickness of aortic
no. patient patient (mm) (mm) tissue
10 M 67 50 0.68 media
12 M 36 50 0.73 media
13 M 36 50 0.73 media
16 M 67 58 1.09 media
18 M 54 60 0.98 media
19 M 54 60 0.98 media
21 M 80 47 1.06 media
23 M 55 55 1.09 media
26 F 72 62 1.07 media
28 F 72 62 1.04 media
30 F 45 53 0.99 media
31 M 49 52 0.95 media
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32 M 49 52 0.95 media
33 M 49 52 0.95 media
11 M 67 50 1.18 adventitia
14 M 36 50 0.51 adventitia
22 M 80 47 0.84 adventitia
25 F 72 62 0.87 adventitia
27 F 72 62 0.61 adventitia
29 F 45 53 0.38 adventitia
34 M 49 52 0.74 adventitia
35 M 49 52 0.74 adventitia
36 M 49 52 0.74 adventitia
44 M 64 52 1.65 entire wall
45 M 79 - 1.79 entire wall
46 F 65 49 1.82 entire wall
47 F 65 49 1.82 entire wall
48 F 80 52 1.68 entire wall
49 F 80 52 1.68 entire wall
50 F 80 52 1.68 entire wall
51 M 40 55 1.59 entire wall
52 M 40 55 1.59 entire wall
53 M 79 52 1.76 entire wall
54 M 79 52 1.76 entire wall
55 M 76 58 1.82 entire wall
56 M 76 58 1.82 entire wall
57 M 72 51 1.90 entire wall
58 M 72 51 1.90 entire wall
59 F 76 65 2.41 entire wall
60 F 76 65 2.38 entire wall
61 F 76 65 2.46 entire wall
62 F 76 65 2.51 entire wall
63 M 79 54 1.89 entire wall
64 M 79 54 1.88 entire wall
65 M 55 55 2.35 entire wall
66 M 55 55 2.41 entire wall
37 - - - 1.76 cadaveric
38 - - - 1.76 cadaveric
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39 - - - 1.76 cadaveric
40 - - - 1.54 cadaveric
41 - - - 1.63 cadaveric
42 - - - 1.68 cadaveric
43 - - - 1.65 cadaveric
5.3.2. Inflation test
The ATAA and ACC specimens were clamped in the inflation device (Figure 5.1c), with
the convention that the axial orientation (blood flow direction) of the artery was aligned
with the vertical axis, and the circumferential direction of the artery was aligned with
the horizontal axis. The area of interest (AOI) was a 30 mm diameter circle. A speckle
pattern was created in the AOI using black spray paint.
During the inflation test, images of the specimen’s surface were recorded using two
digital cameras positioned with different incidence angle with regard to the surface
of the specimen (Figure 5.2). After image acquisition, image post-processing was used
to track the 3D coordinates of material points across the specimen surface using the
principle of Digital Image Stereo Correlation (Sutton et al., 2009).
The test consisted of injecting water at a constant flow rate by pushing a piston pump
at 15 mm/min using an Instron® machine until the tissue ruptured. Simultaneously,
the pressure was measured with a digital manometer (WIKA® digital pressure gauge
DG-10) connected to the piston pump. Images are acquired every 3 kPa with the right
and left cameras simultaneously (Figure 5.2). For this study we were interested in the
local elastic properties whereas in Romo et al. (submitted) we used the same data to
analyze the rupture mechanisms of the aneurysms.
5.3.3. Data processing
Image post-processing was carried out using the Aramis® software. Throughout the
whole test, correlation windows of 21x21 pixels were used to track the coordinates of a
matrix of material points defined in the unloaded reference configuration. Based on the
stereophotogrammetry principle, the 2D coordinates in the reference frame of both came-
ras are used to deduce the 3D coordinates in the global coordinate system (Figure 5.3a).
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Figure 5.2.: Experimental set-up and views of the ATAA sample during the inflation
test from both cameras of the DIS-C system.
Using our in-house developed method, the entire 3D shape of the inflated ATAA layer
was then discretized into 1203 triangular elements (644 nodes) using Delaunay triangu-
lation in the Matlab® software. Using a finite difference method at the centroid of each
triangle element, the contravariant base vectors gβ and the covariant tangent vectors
gα were derived using the method of (Lu et al., 2008; Zhao, 2009) after calculating the
local unit normal vector n (Figure 5.3b).
The membrane deformation gradient was deduced from the current and initial tangent
vectors at each triangular element, and hence the Green-Lagrange strain tensor was
derived. Assuming that the tested samples behave as a pure membrane, it is also possible
to derive the local stress field, based on the approach of Lu et al. (2008) and Zhao (2009)
where the local equilibrium equation is written as :
1√
g
(√ghσαβnl gα),β +pn = 0 (5.1)
where hnl is the current thickness, p is the internal pressure applied for the inflation,
σαβ is the Cauchy stress tensor, and g = det(gα · gβ).
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Figure 5.3.: The last loading stage of the inflation test showing the normal vector
(n), the contravariant base vector (gβ) and the covariant tangent vector (gα) at the
centroid of : a) all triangular elements b) one triangular element.
Equation (5.1) is written at the centroid of each triangle of the defined mesh, yielding
3 scalar equations per triangle. Putting together all the equations from all the triangles
produces a linear system with 3A equations (where A is the number of triangles in the
mesh) and 3k unknowns (where k is the number of nodes), the unknowns being σ11, σ22
and σ12, the stress component values at the centroid of each triangular element of the
mesh.
The system is completed by a set of equations on the boundaries of the tested area. The
boundary conditions were defined by assuming no shear stress along those boundaries.
The final linear system of equations is over-determined and it was solved in the least-
squares sense using the Matlab® software.
In summary we derive for each sample the deformation gradient tensor, the Green-
Lagrange strain tensor and the Cauchy stress tensor at the centroid of each of the 1203
triangular elements for all the loading stages of the inflation process.
5.3.4. Constitutive model
In our study, each ATAA specimen was modeled as a monolayer whose mechanical
behavior is described with the Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO) hyperelastic strain energy
function (Holzapfel et al., 2000).
The tissue was assumed to be incompressible. The isochoric HGO strain-energy function
was defined as :
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Ψ(I1, I4, I6) = Ψg(I1) +Ψf (I4, I6), (5.2)
where Ψg is an isotropic part of the strain-energy function and may represent the me-
chanical behavior of the non-collagenous ground matrix of the artery. This part may be
written :
Ψg(I1) = C10(I1 − 3) (5.3)
where C10 is a material parameter and I1 = (2E− I) : I where E is the Green-Lagrange
strain tensor. Ψf may represent the contribution of families of collagen fibers in the
artery. In this study it was written such as :





exp[k2(Ii − 1)2]− 1, (5.4)
where the invariants I4 and I6 were defined as :
I4 = (2E − I) :M⊗M = λ2f (5.5)
I6 = (2E − I) :M ′⊗M ′ = λ2f (5.6)
where λ2f can be interpreted as the square of the stretch in the directions of vectors M
and M ′ (Figure 5.4, the directions of the two fiber families) defined as :
M = [cos(β)sin(β)] (5.7)
M ′ = [cos(β)− sin(β)] (5.8)
Finally, the strain energy function that was used for modeling the ATAA samples had
four constitutive parameters : C10 and k1 which are stress-like material parameters ; k2
which is a dimensionless parameter ; and β which represents an average angle formed by
the families of collagen fibers with respect to the circumferential direction of the artery
(Figure 5.4).
It has been reported in the literature that for the human thoracic artery, C10 is usually
less than 10 to 20 times k1 (Weisbecker et al., 2012). Therefore, the isotropic part of the
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Figure 5.4.: Schematic showing the collagen fiber arrangement for the HGO strain
energy function.
strain energy function affects marginally the mechanical response. For this reason and
for the sake of simplicity, C10 was assumed to be constant in our study and its value
was fixed to 5 kPa. The following section explains how we retrieved the distribution of
the three other material parameters across each ATAA sample.
5.3.5. Estimation of angle β
Following the method described above, we assessed the stresses and strains throughout
the whole inflation test at the center of each triangle composing our mesh of the ATAA
sample. This provided enough data to identify k1, k2 and β.











The Cauchy stress tensor was derived using :
σ = F·S·F T + cI (5.10)
where F is the deformation gradient tensor and cI represents an additional hydrosta-
tic pressure term due to the condition of perfect incompressibility. Under plane stress
conditions, we impose σ33 = 0 which yields c = −2C10F 233 = − 2C10(F11F22−F12F21)2 .
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 4k1(λ2f − 1)ek2(λ2f−1)2cos2(β) 0







 2C10(F 211 + F 212)− 2C10(F11F22−F12F21)2 2C10(F11F21 + F12F22)









2(β) + F 222sin2(β)
F 211cos
2(β) + F 212sin2(β)
(5.12)
where :
σ′11 = σ11 − 2C10(F 211 + F 212) +
2C10
(F11F22 − F12F21)2 (5.13)
σ′22 = σ22 − 2C10(F 221 + F 222) +
2C10
(F11F22 − F12F21)2 (5.14)
σ′11F
2
21 + σ′11F 222tan2(β)− σ′22F 211 − σ′22F 212tan2(β) (5.15)
Equation (5.15) has the form AX −B = 0 where :
A = σ′11F 222 − σ′22F 212 (5.16)
X = tan2(β) (5.17)
B = σ′22F 211 − σ′11F 221 (5.18)
Parameters A and B are known from the measurements at each triangular element across
the membrane and for all loading stages. Applying linear regression to every element
of the mesh, it is possible to obtain the value of X = tan2(β) (see Figure 5.5a) and





Figure 5.5.: Linear regression in test No. 66 to find a) β (element No. 100) and b) k1
and k2 (element No. 750).
5.3.6. Estimation of material parameters k1 and k2
Both material parameters k1 and k2 of the model were deduced by using the following
equations :
σ′11 = 4k1λ21cos2(β)(λ2f − 1)ek2(λ
2
f−1)2 (5.19)
σ′22 = 4k1λ22sin2(β)(λ2f − 1)ek2(λ
2
f−1)2 (5.20)
where λ21 and λ22 are the principal stretches in the circumferential and axial directions,
respectively.
We obtain :
ln(σ′11) = ln(4k1λ21cos2(β)(λ2f − 1)) + k2(λ2f − 1)2 (5.21)
ln(σ′22) = ln(4k1λ22sin2(β)(λ2f − 1)) + k2(λ2f − 1)2 (5.22)
Developing, it can be written :
ln(σ′11)− ln(4λ21cos2(β)(λ2f − 1)) = k2(λ2f − 1)2 + ln(k1) (5.23)
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ln(σ′22)− ln(4λ22sin2(β)(λ2f − 1)) = k2(λ2f − 1)2 + ln(k1) (5.24)
Equation (5.23) and Equation (5.24) have the form of a linear system Y = AX + B
where :
A = k2 (5.25)
B = ln(k1) (5.26)
while X and Y are known from the measurements at the centroid of each triangular
element of the mesh. Again, linear regression in the least squares sense was used to
derive k1 and k2 (see Figure 5.5b) :
k2 = A (5.27)
k1 = eB (5.28)
5.3.7. Discarded elements of the mesh
For each element, the coefficient of determination, denoted R2, which characterizes the
goodness of the fit, was calculated as follows :
R2 = 1− SSr
SSt
(5.29)
where SSr is the residual sum of squares between the experimental and the calculated
data and SSt is the total sum of squares between the experimental data and their
average.
The elements of the mesh where R2 was lower than 0.7 are represented by the symbol
in the results. For these elements, the HGO model is inappropriate for fitting the data




A total of 54 different samples were tested. For each test the displacement fields were
measured using the Digital Image Stereo-Correlation (DIS-C) system and then exported
to the Matlab® software (Figure 5.6). Displacement fields u1, u2 and u3 for test No. 66
in the global coordinate system are shown in Figure 5.6a, Figure 5.6b and Figure 5.6c
respectively.
Figure 5.6.: Color maps of the displacement fields for the same test (No. 66) at the
last stage of the inflation test (2D view).
Displacement fields in most of the tests were very similar ; the average out-of-plane
displacement u3 measured at the last inflation stage was on average 9.49 mm for all
the tests (Table 5.2). The Green-Lagrange strain fields were deduced at each triangular
element of the mesh throughout each inflation test. The different components of the
Green Lagrange strain tensor E11, E22 and E12 are shown in Figure 5.7a, Figure 5.7b
and Figure 5.7c respectively. These fields show significantly heterogeneous distributions.
Figure 5.7.: Color maps of the strain fields for the same test (No. 66) at the last stage
of the inflation test (2D view).
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Applying the methodology explained above, it was possible to calculate the stress distri-
bution across each inflated sample. An overview of these results is shown in Figure 5.8,
where Figure 5.8a, Figure 5.8b and Figure 5.8c show respectively the distribution of the
components of the calculated Cauchy stress tensor σ11, σ22 and σ12 estimated in the
local coordinate system.
Average stress and strain values across the mesh for each test are presented in Table 5.2 ;
these values were obtained at the final inflation stage before rupture in each test.
Figure 5.8.: Color maps of the stress fields for the same test (No. 66) at the last stage
of the inflation test (2D view).
Table 5.2.: Average out-of-plane displacement, strain and stress values for each test at
the final inflation stage.
Final
Test pressure u3 E11 E22 σ11 σ22
no. (MPa) (mm) (-) (-) (MPa) (MPa)
10 0.054 10.42 0.48 0.45 1.31 1.19
12 0.066 15.33 0.76 0.60 1.81 1.94
13 0.060 12.47 0.71 0.71 1.59 1.61
16 0.075 11.00 0.44 0.38 1.02 1.00
18 0.042 11.37 0.72 0.52 0.76 0.79
19 0.042 10.70 0.70 0.55 0.74 0.76
21 0.039 5.84 0.26 0.14 0.41 0.41
23 0.057 10.73 0.43 0.46 0.85 0.80
26 0.066 9.61 0.28 0.64 1.01 1.01
28 0.036 8.76 0.38 0.14 0.38 0.43
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30 0.054 12.24 0.60 0.94 1.09 1.14
31 0.039 10.93 0.60 0.48 0.77 0.80
32 0.060 14.53 0.59 0.43 1.18 1.17
33 0.078 13.61 0.64 0.49 1.54 1.56
11 0.045 10.26 0.56 0.58 0.62 0.61
14 0.051 11.33 0.68 0.72 1.46 1.33
22 0.024 8.96 0.45 0.42 0.40 0.42
24 0.033 11.07 0.54 0.56 0.73 0.74
25 0.060 8.47 0.25 0.25 0.84 0.76
27 0.033 11.16 0.72 0.44 0.95 1.03
29 0.033 13.97 0.60 0.71 1.76 1.69
34 0.090 14.53 0.62 0.63 2.42 2.38
35 0.057 14.27 0.50 0.62 1.56 1.41
36 0.117 12.50 0.60 0.62 3.14 3.00
44 0.084 10.01 0.43 0.44 0.75 0.72
45 0.114 8.49 0.28 0.23 0.78 0.78
46 0.099 5.85 0.17 0.18 0.63 0.53
47 0.132 8.92 0.38 0.38 1.05 0.96
48 0.057 5.49 0.13 0.19 0.41 0.30
49 0.093 7.75 0.15 0.34 0.71 0.52
50 0.087 7.36 0.22 0.27 0.68 0.51
51 0.141 12.53 0.72 0.71 1.82 1.75
52 0.141 13.13 0.77 0.66 1.93 1.85
53 0.081 7.81 0.26 0.14 0.60 0.54
54 0.096 6.75 0.20 0.19 0.63 0.51
55 0.048 6.24 0.28 0.23 0.28 0.29
56 0.042 4.75 0.18 0.14 0.25 0.28
57 0.078 7.27 0.24 0.29 0.53 0.40
58 0.042 4.97 0.20 0.17 0.25 0.24
59 0.126 6.65 0.26 0.23 0.66 0.67
60 0.081 7.84 0.35 0.29 0.41 0.41
61 0.099 9.14 0.35 0.28 0.49 0.54
62 0.033 5.69 0.21 0.26 0.17 0.15
63 0.213 9.56 0.23 0.39 1.57 1.34
64 0.141 9.22 0.28 0.28 0.97 0.80
65 0.117 12.11 0.63 0.56 0.91 0.88
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66 0.096 11.57 0.54 0.56 0.68 0.61
37 0.060 7.89 0.32 0.17 0.38 0.42
38 0.087 8.52 0.29 0.07 0.56 0.62
39 0.045 5.92 0.23 0.15 0.27 0.31
40 0.039 7.36 0.34 0.26 0.31 0.31
41 0.039 7.36 0.35 0.28 0.31 0.32
42 0.039 6.42 0.27 0.17 0.26 0.28
43 0.072 5.86 0.21 0.24 0.59 0.42
Having obtained point-wise stress and strain information over the inflated mesh, it was
then possible to proceed with the identification of the local material properties. There
were few elements of the mesh with a low coefficient of determination ; these elements
are represented with a black dot in their centroid ( ) and they were discarded from the
identification analysis. The quantity and the location of this kind of elements varied in
each test. This will be discussed further below.
Figure 5.9a shows the distribution of the identified β angle. The distribution of β was
similar in all the tests. Values larger than 45° were found at the top and bottom of the
inflated specimens, values smaller than 45° were found at the left and right hand side
and angle values around 45° were found at the center of the specimens, indicating that
the material was approximately isotropic.
Parameters k1 and k2 were also identified. Figure 5.9b shows a typical example of k1
distribution. Large values can be found in a few elements whereas the rest is relati-




Figure 5.9.: Color map (2D view) of the distribution of a) β angle, b) k1, and c) k2.
Symbol indicates elements discarded from the parameter identification (test No.
66).
Figure 5.10.: stress/strain curves for nine different elements of the same test (No. 66).
In Figure 5.10, nine different elements were chosen to illustrate the ability of our ap-
proach to fit the local experimental strain-stress data with the constitutive model. For
each of the elements two curves were fitted ; one curve represents the σ11/E11 expe-
rimental values and the second represents the σ22/E22 experimental values. It can be
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observed that the form of the curves is clearly nonlinear with an exponential shape. By
comparing σ11/E11 and σ22/E22 it can also be observed that the behavior of the tissue
was locally anisotropic. It is not clear which direction was the stiffest on average. In four
elements the stiffer direction was σ11/E11 while in the other five elements, the σ22/E22
direction was stiffer.
The material properties of the four specimen groups : ATAA (media, adventitia, entire
wall) and ACC (entire wall) are presented in Table 5.3, Table 5.4, Table 5.5 and Table 5.6,
respectively. The average parameter values per group are resumed in Figure 5.11.
In order to quantify the dispersion of our results, the coefficient of variation (C. Var.)
was calculated for each parameter at every test and for the average value of each pa-
rameter. The coefficient of variation is defined by the ratio of the standard deviation
to the average ; in this study we calculated its absolute value expressed as a percentage
(Table 5.3 to Table 5.6), which is also known as the relative standard deviation.
Table 5.3.: Material properties of the ATAA media specimens.
Test mean β mean k1 mean k2 C.Var. for C.Var. for C.Var. for
no. (°) (MPa) (-) β(%) k1 (%) k2 (%) elements
10 43.35 0.01 4.18 17.50 68.40 47.98 36
12 47.28 0.04 1.15 7.19 26.91 24.43 19
13 45.37 0.04 0.90 10.59 24.07 31.96 7
16 45.89 0.02 4.69 19.72 57.86 62.62 30
18 46.07 0.02 1.30 19.85 39.70 50.12 41
19 46.51 0.02 1.30 20.51 33.39 45.80 3
21 46.46 0.11 14.57 17.85 73.44 142.58 17
23 44.95 0.03 3.97 14.22 81.43 69.71 264
26 41.57 0.03 5.73 12.93 79.39 173.61 128
28 50.07 0.06 12.50 14.92 117.82 59.63 43
30 43.64 0.02 1.10 18.62 65.15 46.21 85
31 45.39 0.02 6.53 15.27 145.72 394.98 68
32 45.51 0.02 4.69 11.66 87.01 161.16 84
33 46.08 0.02 3.07 10.79 61.64 68.72 87
Mean 45.58 0.03 4.69 15.11 68.71 98.54 65.14
C.Var. (%) 4.33 76.36 89.50 103.92
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Table 5.4.: Material properties of the ATAA adventitia specimens.
Test mean β mean k1 mean k2 C.Var. for C.Var. for C.Var. for
no. (°) (MPa) (-) β(%) k1 (%) k2 (%) elements
11 44.28 0.01 2.78 18.27 111.20 67.25 100
14 42.53 0.02 1.34 13.78 37.79 36.33 28
22 45.44 0.02 4.50 18.55 225.75 105.90 363
24 44.56 0.02 1.76 12.02 59.81 44.09 70
25 43.00 0.08 12.05 20.62 99.80 57.36 49
27 50.17 0.04 3.12 15.70 189.75 250.43 108
29 43.66 0.07 0.93 14.74 70.49 67.95 32
34 44.38 0.01 3.29 11.42 63.57 77.99 45
35 42.21 0.01 3.22 11.53 68.11 92.87 31
36 43.88 0.02 3.18 10.90 112.76 67.44 93
Mean 44.41 0.03 3.62 14.75 103.90 86.76 91.90
C.Var. (%) 5.07 88.29 87.01 108.65
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Table 5.5.: Material properties of the ATAA entire wall specimens.
Test mean β mean k1 mean k2 C.Var. for C.Var. for C.Var. for
no. (°) (MPa) (-) β(%) k1 (%) k2 (%) elements
44 44.09 0.02 3.15 21.71 23.57 33.70 7
45 45.49 0.04 10.98 14.58 70.27 37.82 48
46 41.14 0.07 22.01 25.65 105.14 71.89 23
47 41.78 0.03 5.60 24.90 130.47 334.41 48
48 38.68 0.17 12.98 27.32 53.40 239.72 110
49 36.46 0.09 11.23 31.30 55.02 80.36 73
50 36.67 0.06 10.24 24.87 52.79 69.28 230
51 44.11 0.04 0.93 18.07 32.14 69.72 6
52 43.97 0.03 1.45 14.96 90.52 116.04 15
53 43.07 0.08 10.18 17.92 48.19 42.71 146
54 42.00 0.13 10.75 27.10 168.81 93.51 30
55 45.31 0.06 5.71 27.24 44.36 152.45 26
56 48.02 0.13 25.69 18.80 77.47 212.85 72
57 39.50 0.10 4.70 26.13 26.83 58.63 45
58 45.28 0.10 7.06 18.92 85.67 145.31 94
59 45.22 0.09 9.87 17.94 62.38 78.10 301
60 44.88 0.02 8.45 23.71 74.39 130.24 87
61 47.59 0.02 8.45 15.83 72.88 65.41 94
62 42.67 0.03 12.48 14.12 89.75 209.74 61
63 38.77 0.08 11.58 15.44 92.92 71.78 270
64 40.36 0.03 9.75 24.41 55.52 51.71 109
65 44.89 0.04 1.10 18.80 30.26 39.71 13
66 43.18 0.03 1.47 20.22 92.94 133.92 14
Mean 42.74 0.07 8.95 21.30 71.12 110.39 83.57
C.Var. (%) 7.42 62.78 68.21 98.80
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Table 5.6.: Material properties of the ACC entire wall specimens.
Test mean β mean k1 mean k2 C.Var. for C.Var. for C.Var. for
no. (°) (MPa) (-) β(%) k1 (%) k2 (%) elements
37 48.87 0.12 19.58 17.46 79.26 435.45 75
38 48.93 0.22 14.03 12.48 52.32 118.67 405
39 47.33 0.18 10.98 18.46 67.26 194.37 157
40 46.01 0.05 6.86 22.68 121.73 754.63 223
41 45.77 0.05 6.28 17.81 64.96 391.73 179
42 47.78 0.16 3.58 21.61 45.55 153.90 121
43 39.91 0.20 4.89 22.63 50.22 282.25 98
Mean 46.37 0.14 9.46 19.02 68.76 333.00 179.71
C.Var. (%) 6.70 49.74 60.73 61.89
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Figure 5.11.: Average parameter values and coefficient of variation in four specimen
groups.
5.5. Discussion
In the present study we have achieved a complete local material identification of 54
human aortic (ATAA and ACC) samples based on full-field measurements coupled with
a local stress-strain analysis. Several important differences in properties between the




The average β value for each specimen was consistently around 45° with low coefficients
of variation. This indicates minimal anisotropy of the tissue in terms of imbalance bet-
ween the circumferential and longitudinal stiffness. This is different to arterial tissue,
where more anisotropy is usually found (García et al., 2011; Holzapfel et al., 2005) ;
possibly this is because aneurysms tend to have a more spherical shape and therefore a
more isotropic stress distribution.
The distribution of β within each sample was very similar in the majority of the tests.
It reflects the stress distribution in the sample : values larger than 45° were found where
σ11<σ22. Values smaller than 45° were found where σ11>σ22 ; angle values around 45°
were found at the center of the specimens where σ11 and σ22 were almost balanced. The
conclusion is that parameter β is mostly influenced by the local stress applied to the
tissue and it cannot be related to the intrinsic material properties. A likely explanation
is that the collagen fibers in the tissue are recruited as a function of the applied stress as
suggested by Hill et al. (2012). Around the edges where nearly uniaxial tension occurs,
the fibers are mainly recruited in the radial direction and so the material appears stiffer
in this direction. In theory the Holzapfel model should include this recruitment effect ; it
is not clear whether the different values of β found in this study were due to a limitation
of the model, of the experiment or of the identification procedure. Probably it is a
limitation of the experiment ; around the edges of the samples the loading was nearly
uniaxial and therefore the properties in the other direction were not fully tested and
therefore could not be correctly identified.
5.5.2. Material properties
The coefficients of variation for k1 and k2 within each sample were larger than the inter-
individual coefficients of variation of average properties, which means that variations
of material properties may have been larger within the same sample than from one
individual to another.
Comparing ATAA entire wall specimens with ACC entire wall specimens, it can be
observed that the ACC specimens were stiffer and significantly weaker (average stress
in the final stage was half that of ATAA). This may be related to the larger number of
discarded elements for ACC specimens, the discarded elements indicating a local inelastic
behavior. This means that the cryopreserved thoracic aortas had worse biomechanical
properties than the excised aneurisms in terms of strength.
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5.5.3. Damage to rupture
Fitting difficulties in some particular elements of the mesh made us discard those ele-
ments ( ) from the identification analysis. The majority of the discarded elements were
located at the boundaries of the membrane, presumably because the boundary condi-
tions may influence the experimental stress/strain curves or even be a source of damage
and inelastic behavior. At the center of the membrane the boundary conditions have no
influence on the stress/strain curves (Lu et al., 2008; Kroon et Holzapfel, 2008) and the
only reason for incorrect fit in this region is that the model is inappropriate. In order to
investigate why the model may be inappropriate for some elements, we choose test No.
43 to illustrate our findings. This test is part of the group of ACC entire wall specimens
(Table 5.6), and the reason for choosing one test of this group was because the average
number of discarded elements was 180, while in the ATAA group it was only 80.
In Figure 5.12a, we can observe an area close to the center where discarded elements
are grouped. This area corresponds to large strain values (Figure 5.12b), high stress
field concentrations (Figure 5.12c) and local thinning (Figure 5.12d), making this area
weaker and prone to initiate the rupture Romo et al. (submitted). All these findings are
corroborated at the end of the test by the rupture images (Figure 5.13), showing the
initiation (Figure 5.13a) and the confirmation of the rupture (Figure 5.13b) at the same
location.
This indicates that most of the elements where the model was not able to match the
experimental stress/strain curves are elements where mechanical damage appeared in
the tissue. Damage may be attributed to local reorientation or failure of the collagen
fibers, as demonstrated by Weisbecker et al. (2012; 2013). In future work, it is planned
to perform microscopy and histology on our tissue at the precise locations where the
mechanical damage initiates in order to account for the mechanobiological phenomena
that lead to the existence of weaker zones in the tissue.
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Figure 5.12.: Four different color maps from test No. 43. a) k1 parameter showing the
discarded elements (black dot), b) E22 strain fields, c)σv11 stress fields, and d) thickness
predicted according to the incompressibility assumption.
165
Chapitre 5
Local distribution of anisotropic hyperelastic material properties in the human
thoracic aorta
Figure 5.13.: Rupture pictures, inflation test No. 43. a) Initiation of the rupture and
b) confirmation of the rupture at the last recorded stage.
5.5.4. Comparison with other studies
Some other authors have also identified material properties using the HGO model or
derived models with aortic tissues, for example Maher et al. (2012a) performed uniaxial
tests in entire wall porcine aortas finding an average k1 value of 0.0125 MPa and an
average k2 value of 0.7.
Marra et al. (2006) performed bulge inflation tests in 17 entire wall porcine thoracic
aortas, finding an average β value of 44.7°, an average k1 value of 37 kPa and an average
k2 value of 0.93.
Weisbecker et al. (2012) performed uniaxial tensile tests in 14 cadaveric thoracic aortic.
The specimens were harvested within the first 24 hours after death. In cadaveric media
specimens they found a median β value of 38.4°, a median k1 value of 0.14 MPa and
a median k2 value of 11.90. In cadaveric adventitia specimens they found a median β
value of 52.3°, a median k1 value of 0.39 MPa and a median k2 value of 6.79. In cadaveric
entire wall specimens they found a median β value of 51°, a median k1 value of 0.56
MPa and a median k2 value of 16.21.
Even if β values remain most of the time in the same range, k1 and k2 values are difficult
to compare to ours because the aortic specimens come from different species, animal or
human ; within the human some used freshly excised cadaveric thoracic aortas while
in our study most of the specimens were freshly excised ATAA and only a few were
cryopreserved specimens. Another important difference is the use of uniaxial tension as
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mechanical test, while in our study we used the bulge inflation tests, which induces a
more realistic equibiaxial response.
5.5.5. Future work
The following improvements are planned for our future experimental characterizations
of ATAA :
1. The initial or zero-stress thickness was measured using a digital caliper and as-
suming a homogeneous thickness. This should be replaced by a more precise and
local measurement where the natural thickness variation of the tissue is taken into
account, for example the use of thickness gauges (O’Leary et al., 2013).
2. In the short term work, it would be interesting to distinguish the anterior, posterior
and lateral regions of the tested sample as Iliopoulos et al. (2009a) and Kim and
Baek (2011).
3. We could apply our approach to healthy ascending aortas as what was done by
Azadani et al. (2013), in order to better understand the differences caused in the
aortic wall by a pathological state such as an aneurysm.
4. The local collagen fiber orientation should be measured, as what was done by
Haskett et al. (2010) for instance, using a small-angle light scattering device or a
multiphoton confocal microscope.
5. Other strain energy functions could be evaluated. For instance, also for ATAA
samples, Sokolis et al. (2012) used a Fung-type (Fung, 1993) strain energy function
and Labrosse et al. (2013) used the Guccione analytical model (Guccione et al.,
1991). It would be also interesting to use a Weiss type model (Weiss et al., 1995,
1996) to evaluate our approach.
6. A constitutive model accounting for damage (Alastrué et al., 2007; Balzani et al.,
2012, 2006; Gasser et al., 2009; Hokanson et Yazdani, 1997; Marini et al., 2012;
Simo, 1987; Volokh, 2008, 2011) could be identified from the stress/strain curves
at the elements where the response becomes inelastic.
7. It is assumed that the samples are in a stress-free state at the beginning of each
inflation test but residual stresses are actually present in arteries (Fung, 1993) and
it may be interesting to determine how they could affect the identification of local
material properties. Similarly the specimens were not perfectly flat at the start of
the test and this led to some small initial deformation.
8. The C10 material parameter was not identified in this study ; its value was fixed
to a relatively low value (5 kPa) as this parameter affects marginally the response
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of the tissue in the inflation tests. This is consistent with the literature where it is
usually reported that this parameter is small compared to k1 parameter for human
thoracic arteries (Weisbecker et al., 2012). It may be interesting to measure the
actual value of C10 and to retrieve its distribution using another test more sensible
to its contribution at low strains, such as for instance nanoindentation (Ebenstein
et Pruitt, 2006; Barrett et al., 2009) or micropipette aspiration (Boudou et al.,
2006).
5.6. Conclusions
In this study a novel methodology was used to identify the local spatial distribution
of material properties in 54 human samples of thoracic aortas, among which 47 were
taken from excised ATAA. The results have highlighted the significant heterogeneity
of ATAA local elastic properties and the existence of inelastic parts where the tissue
damage develops and leads to rupture.
To our knowledge this is one of the first times that such local full-field analysis has been
achieved on the biomechanical behavior of ATAA. This work has revealed the importance
of material property variations in the tissues. Indeed, the variability of the material
properties in the same tissue sample was larger than the inter-individual variability of
the average properties. This has implications for the development of methods to predict
rupture, for example using patient-specific finite element models.
The future work is to relate the variations of material properties to the biological com-
position and microstructural variations in the tissue.
5.7. Conflict of Interest
None.
5.8. Acknowledgement
The authors would like to acknowledge the National Council on Science and Technology
of Mexico (CONACYT) for funding Mr. Romo’s scholarship.
168
Conclusion générale
La caractérisation mécanique des échantillons d’AATA a pu être faite par le développe-
ment d’une méthode dite globale (GAM) qui a permis de caractériser la réponse générale
du tissu sous gonflement jusqu’à sa rupture. Afin de mieux comprendre le phénomène
de rupture, une méthode locale (LAM) a été développée pour quantifier l’endomma-
gement et les contraintes de manière ponctuelle ou localisée sur toute la surface des
échantillons d’AATA sous gonflement. L’aboutissement final de ces méthodes a donné
lieu à la création d’une troisième méthode, la méthode locale d’identification (LIM), qui
permet d’identifier des propriétés mécaniques des AATA.
Les principaux résultats obtenus par ces travaux de thèse ont été :
– La construction d’une importante base de données constituée d’une soixantaine d’es-
sais mécaniques d’AATA sous gonflement. Cette base de données permettra d’alimen-
ter en paramètres les différents modèles de comportement qui sont employés pour
réaliser des simulations numériques des AATA.
– La création et mise au point de la méthode LAM qui permet de quantifier la distri-
bution des contraintes et de l’épaisseur des échantillons d’anévrisme lors des essais de
gonflement. Elle a permis de mettre en évidence l’apparition d’affaiblissements loca-
lisés et ponctuels dans la paroi de l’anévrisme, permettant de prédire la localisation
de la rupture de l’anévrisme.
– La mise en place de la méthode LIM qui permet d’identifier les propriétés mécaniques
locales des anévrismes et qui a permis de mettre en évidence l’hétérogénéité du tissu
artériel humain. Ce type d’identification permet de localiser avec précision les endroits
de l’échantillon ayant des propriétés mécaniques différentes du reste et qui peuvent
être à l’origine de l’endommagement et de la rupture de l’anévrisme.
A notre connaissance ce type de méthodologies n’avait jamais été développé auparavant,
ce qui nous positionne comme pionniers dans la compréhension de l’endommagement et
du mécanisme de rupture de la paroi de l’AATA.
L’identification des lois de comportement à partir de données expérimentales directement
issues de patients a permis de lever un verrou scientifique majeur afin d’améliorer les
modèles numériques artériels utilisés aujourd’hui. De plus, la méthodologie créée et
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utilisée pour l’analyse de la rupture d’anévrismes pendant cette thèse ouvre la porte à
un nouveau projet au sein de notre laboratoire qui vise à développer la caractérisation
mécanique in vivo par l’utilisation de l’imagerie médicale. L’objectif final sera d’être
capable d’évaluer le risque de rupture de l’anévrisme de chaque patient de manière
non-invasive.
Principales perspectives d’amélioration à court terme
L’épaisseur initiale des échantillons à contrainte nulle a été mesurée en utilisant un pied à
coulisse. Or, il serait nécessaire de réaliser une mesure plus précise. Il serait intéressant de
pouvoir mesurer un champ d’épaisseurs de l’échantillon à contrainte nulle, utilisant par
exemple des techniques optiques afin de corréler le champ d’épaisseur initiale avec celui
d’épaisseur courante qui est calculé avec la méthode LAM. Cela permettrait d’augmenter
la précision de calcul de notre méthode LAM.
Les essais de gonflement ont été effectués de manière quasi-statique lors de ces travaux
de thèse. Mohan et Melvin (1983) ont réalisé des essais de gonflement dynamiques et ils
ont trouvé différentes propriétés mécaniques en fonction de la vitesse de gonflement. Il
serait donc intéressant de réaliser des essais dynamiques afin de comparer nos résultats
entre un mode quasi-statique et un mode dynamique.
Il pourrait aussi être envisagé d’utiliser des essais mécaniques plus complets capables
de prendre en compte différents types de chargement de manière simultanée comme par
exemple le gonflement et la traction, probablement dans des échantillons aortiques plus
grands, afin de valider l’utilisation de la méthode LIM dans des essais mécaniques plus
complets.
Lors de l’étude de validation, nous nous sommes rendu compte que notre méthode locale
présentait des erreurs de précision localisées aux bords de l’échantillon. Ces erreurs sont
provoquées par les conditions aux bords que nous avons définies. Différentes conditions
aux bords devraient être analysées afin d’utiliser les conditions qui peuvent décrire au
mieux l’essai aux bords de l’échantillon.
Nous n’avons pas eu l’occasion de comparer nos résultats avec des échantillons sains
d’aorte thoracique ascendante humaine en raison de la difficulté d’obtenir ce type d’échan-
tillons. Il pourrait être envisagé d’utiliser des tissus d’origine cadavérique ou de patients
ayant eu un comma dépassé. Ces échantillons pourront être utilisés comme des tissus
sains et comparés avec des tissus anévrismaux. Ce type de comparaison devrait être fait
170
afin de comprendre les différences entre le comportement mécanique des tissus sains et
des tissus pathologiques.
Perspectives à plus long terme
Les résultats de ces travaux de thèse permettent de montrer l’efficacité de l’utilisation
des trois méthodes qui ont été développées. Ces travaux ont donné lieu à deux nouveaux
projets de recherche, l’un sur la mesure de l’orientation des fibres de collagène et l’autre
sur l’implémentation de la méthode locale (LAM) et de la méthode locale d’identification
(LIM) sous imagerie médicale.
La mesure de l’orientation des fibres de collagène sera effectuée en utilisant la microscopie
confocale multiphotonique dans des échantillons d’AATA sous gonflement. Cela permet-
tra d’observer une possible réorientation des fibres en fonction de l’état de contrainte
des échantillons sous gonflement et ainsi étudier le phénomène de la rupture au niveau
microscopique.
Pour prendre en compte la morphologie réelle des AATA et les conditions physiologiques
qui les entourent, il est envisagé d’adapter la méthode locale développée lors de ces tra-
vaux de thèse et de l’appliquer à des AATA in vivo. Cette morphologie plus complexe
et réaliste pourra être reconstruite à partir des données issues de l’imagerie médicale,
comme par exemple l’IRM (Avril et al., 2011) ou l’échographie tridimensionnelle (Ka-
ratolios et al., 2013). Le passage d’une analyse in vitro vers une analyse in vivo ouvre
l’horizon au développement des nouveaux outils diagnostiques qui permettront de définir
des critères d’intervention chirurgicale de manière personnalisée.
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Annexe - Apport de la biomécanique pour aider à mieux concevoir les prothèses et
endoprothèses
Des substituts artériels en fibres synthétiques (FigureA.1a) ont été utilisés chez l’humain
depuis presque 50 ans. Depuis le début une grande variété de polymères a été utilisée,
mais seulement ceux qui gardent leur résistance et propriétés mécaniques après implan-
tation ont été conservés jusqu’à aujourd’hui. Une autre caractéristique importante a
toujours été d’utiliser des matériaux anti-thrombogéniques (Sun et al., 1992). Les deux
polymères les plus utilisés aujourd’hui pour fabriquer des prothèses vasculaires de taille
grande et moyenne sont le poly(téréphtalate d’éthylène) (PET) qui est commercialisé
sous le nom deDacron® et le polytétrafluoroéthylène (PTFE) qui est commercialisé sous
le nom de Teflon®. Les molécules de ces deux polymères ont un arrangement cristallin
et ils ont des propriétés hydrophobes, ce qui leur assure une très faible interaction avec
le sang et les tissus voisins (Hunt et al., 1997).
Les techniques de fabrication utilisées pour ces polymères leur permettent d’avoir une
flexibilité et une élasticité circonférentielle, même si celles-ci sont faibles en comparai-
son de celles des artères saines. Le tissage (FigureA.1b) permet d’avoir une meilleure
étanchéité mais il présente de faibles propriétés élastiques, avec deux directions pré-
férentielles (axiale et circonférentielle). Le tricotage (FigureA.1c) permet d’avoir une
certaine porosité et une élasticité radiale plus importante grâce à la technique qui fait
des boucles pour former une chaîne continue. Nous savons aujourd’hui que les artères
répondent de manière élastique à la pression artérielle et qu’elles facilitent le travail
du cœur en relayant cette pression sanguine (effet windkessel). A chaque battement du
cœur, l’artère peut avoir un mouvement axial d’environ 1% (Patel et Fry, 1964) et radial
d’environ 14% (Arndt et Klauske, 1968). Il serait alors nécessaire de modifier les pro-
thèses vasculaires actuelles car elles ont essentiellement des parois rigides qui peuvent
modifier la propagation de la pression artérielle et altérer localement le flux sanguin.
En raison des propriétés élastiques des prothèses et des artères, la localisation de l’in-
terface entre la prothèse et l’artère peut impliquer un changement de diamètre dans le
circuit et provoquer la formation des turbulences à cause des changements de vitesses
du flux sanguin. Cette zone d’interface est un endroit très délicat qui peut provoquer
l’hypertrophie de la couche intima ainsi qu’une resténose dans les vaisseaux de petite
taille (Geary et al., 1994).
Afin d’améliorer le rendement des prothèses et surtout de prendre en compte l’élasticité
artérielle, des polymères élastiques comme les polyuréthanes ont été utilisés pour la
conception des prothèses synthétiques. Pour l’instant il n’est pas possible de conclure si
les polyuréthanes ont de meilleures propriétés mécaniques que le Dacron® ou le Teflon®
pour le remplacement artériel. Un problème important de l’utilisation des polyuréthanes
est que ses débris ont un potentiel cancérigène important.
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Figure A.1.: a) Prothèse vasculaire d’aorte thoracique ascendante V ascutek® en
Dacron®, b) Tissage du Dacron®, c) Tricotage du Dacron® (Cronenwett et al., 2005).
Ces matériaux ont des caractéristiques mécaniques qui leur permettent de résister lar-
gement aux contraintes physiologiques. Cependant, il y a eu des cas où des prothèses
vasculaires composées de ces matériaux n’ont pas résisté et ont rompu, remettant en
question la technique de fabrication plus que le polymère. Les raisons de ces ruptures
peuvent être aujourd’hui inconnues mais il est important de caractériser la dégradation
et le mode de fatigue des prothèses afin de comprendre leur comportement mécanique
à long terme (Dieval et al., 2003; Chakfé et al., 2004).
Un autre moyen plus récent de traiter les anévrismes est l’utilisation d’une technique
endovasculaire mini-invasive pour déployer des endoprothèses à l’intérieur de l’anévrisme
pour l’exclure de la circulation sanguine et de cette manière prendre le relais de la
charge de la pression sanguine pour éviter la rupture de l’anévrisme (FigureA.2). Les
endoprothèses doivent avoir une paroi très fine qui leur permettent d’être comprimées
pour pouvoir être introduites par une gaine jusqu’à la localisation de l’anévrisme où elles
devront être déployées correctement. Pour réaliser le déploiement, les endoprothèses sont
fixées à une structure métallique appelé stent qui reprend sa forme originale à la sortie de
la gaine d’introduction qui la maintient comprimée. Une fois déployées, les endoprothèses
peuvent être en contact avec des caillots sanguins et des lésions athérosclérotiques ce
qui peut provoquer une réaction tissulaire. Elles doivent être conçues pour avoir une
force radiale importante qui leur permet de créer une étanchéité entre l’endoprothèse
et l’artère et ainsi éviter des endofuites. La force radiale permet de maintenir en place
l’endoprothèse évitant de cette manière leur migration qui peut annuler les bénéfices du
traitement et occlure d’autres vaisseaux.
Différents auteurs (Corbett et al., 2008; Mattes et al., 2012) ont étudié l’utilisation à long
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Figure A.2.: Endoprothèses pour les anévrismes de a) l’aorte thoracique descendante
(Zenith® TX2®) et b) l’aorte abdominale (Zenith® Flex®) (www.cookmedical.com).
terme des endoprothèses abdominales et ils ont identifié différents types de problèmes
comme les endofuites, la migration et la rupture des endoprothèses. La fixation des
endoprothèses est une pratique utilisée pour prévenir leur migration, mais des résultats
ont montré qu’elle peut provoquer des endofuites, exposant à nouveau l’anévrisme à la
circulation sanguine et causant sa rupture.
Wang et Li (Wang et Li, 2011) ont réalisé une simulation numérique pour comparer le
comportement biomécanique des artères normales et des artères ayant une endoprothèse.
L’analyse fluide-structure a permis de prendre en compte le possible glissement de l’en-
doprothèse. Leurs résultats montrent qu’il est conseillé de personnaliser la conception
des endoprothèses dans certains cas afin d’éviter d’avoir une fixation de type crochet
qui peut endommager la paroi artérielle.
Différentes modifications peuvent être appliquées à la conception des nouvelles prothèses
comme par exemple l’utilisation de nouveaux matériaux plus élastiques afin d’approcher
le comportement mécanique de l’artère normale. D’autres pistes sont en train d’être ex-
plorées, comme l’utilisation des polymères biodégradables qui peuvent constituer une
structure temporaire pour soutenir la culture de tissus vasculaires in vivo pour obte-
nir un substitut vasculaire biologique (FigureA.3). Les vaisseaux sanguins artificiels
peuvent constituer la meilleure forme pour remplacer une artère pathologique, parce
qu’ils peuvent présenter toutes les propriétés nécessaires au bon fonctionnement arté-
riel. Les propriétés mécaniques des vaisseaux artificiels peuvent être créées à partir de
bioréacteurs qui sont capables d’imiter les conditions physiologiques in vivo comme les
flux pulsatiles qui modifient la structure artérielle (Hoerstrup et al., 2001).
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Figure A.3.: a) et b) microscopie électronique d’une structure tubulaire biodégradable
pour soutenir la culture cellulaire (Naito et al., 2011) c) vaisseaux sanguins artificiels
créés sans l’utilisation de structure de soutien biodégradable, utilisant uniquement
des cellules humaines (L’Heureux et al., 1998).
Une nouvelle génération de prothèses vasculaires utilisant les techniques de l’ingénierie
tissulaire est en train de voir le jour. Naito et al. (2011) ont utilisé des cellules mo-
nonucléaires de la moelle osseuse et des structures tubulaires biodégradables comme
soutien pour créer des substituts vasculaires. Le problème principal est la resténose qui
affecte 16% des prothèses pendant les premiers sept ans d’implantation. Des études à
long terme doit être faites afin d’évaluer la possible utilisation de ce type de prothèse
chez l’humain.
Même si aujourd’hui une grande quantité d’études sont en cours sur ce sujet, il faut en-
core que la recherche progresse pour améliorer les propriétés mécaniques de ces vaisseaux
artificiels et pouvoir les utiliser un jour comme substituts dans le traitement des patholo-
gies vasculaires. La compréhension actuelle du comportement mécanique des anévrismes
nous permet de dire que le phénomène de la rupture se produit quand les contraintes
exercées de manière locale sont plus importantes que la résistance de l’anévrisme, ceci
possiblement expliqué par un affaiblissement local de la paroi, d’où l’importance de
connaître la résistance à la rupture des anévrismes.
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Epidemiology of aortic aneurysms is a major public health issue that affects a significant 
proportion of the population in industrialized countries and can cause the death of the patient 
in case of rupture of the aneurysm. 
Currently the only criteria for surgery are based on the morphology of the aneurysm, and 
there are problems to accurately assess the risk of rupture for each patient. 
The aim of this thesis was to develop a method to identify the mechanical properties of the 
arterial wall in a personalized way to refine the criteria for surgery. 
 
Inflation tests, full-field measurements and a methodology developed were used in order to 
quantify experimentally the stress distribution of aneurysms. It was possible to highlight the 
appearance of localized weakening in the wall which will let us predict the location of the 
rupture on the aneurysm. Then a method was developed to identify the mechanical properties 
of the aortic tissue. It was possible to highlight the heterogeneity of arterial tissue and locate 
the places where the rupture of the tissue may occur. 
The identification of the aneurysm’s mechanical properties from experimental data will 
improved arterial numerical models used today. In addition, the methodology developed for 
the analysis of the rupture of aneurysms during this thesis opens the door to a step that aims 
to develop the in vivo mechanical characterization by the use of medical imaging. The 
ultimate goal will be to assess the risk of rupture of the aneurysm of each patient in a non- 
invasive manner. 
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L’épidémiologie des anévrismes de l’aorte est un problème de santé publique majeur qui 
touche une proportion significative de la population dans les pays industrialisés et qui peut 
engendrer la mort du patient en cas de rupture de l’anévrisme. Actuellement les seuls critères 
d’intervention chirurgicale sont basés sur la morphologie de l’anévrisme et il existe des 
difficultés à évaluer correctement le risque de rupture pour chaque patient.  
L’objectif de cette thèse était de développer une méthode d’identification des propriétés 
mécaniques de la paroi artérielle de manière personnalisée permettant d’affiner les critères 
d’intervention chirurgicale.  
 
Des essais de gonflement utilisant des mesures de champs et le développement d’une 
méthodologie d’analyse ont permis de quantifier la distribution des contraintes des 
anévrismes de manière expérimentale et de mettre en évidence l’apparition des 
affaiblissements ponctuels dans la paroi afin de prédire la localisation de la rupture de 
l’anévrisme. Ensuite, une méthode d’identification de propriétés mécaniques a été mise en 
place pour mettre en évidence l’hétérogénéité du tissu artériel et pour localiser les endroits à 
l’origine de la rupture du tissu.      
L’identification des lois de comportement à partir de données expérimentales issues de 
patients permettra d’améliorer les modèles numériques artériels utilisées aujourd’hui. De 
plus, la méthodologie créée pour l’analyse de la rupture d’anévrismes pendant cette thèse 
ouvre la porte à une étape qui vise à développer la caractérisation mécanique in-vivo par 
l’utilisation de l’imagerie médicale. L’objectif final sera d’évaluer le risque de rupture de 
l’anévrisme de chaque patient de manière non-invasive. 
